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Resumo 
O sangue humano consiste numa suspensão de elementos celulares (glóbulos 
vermelhos, glóbulos brancos e plaquetas) numa solução aquosa chamada plasma. Por 
diversas razões, o estudo do escoamento do sangue tem proporcionado um amplo 
interesse por parte da comunidade científica em desenvolver fluidos reologicamente 
análogos ao sangue.  
Numa primeira fase deste trabalho, foram desenvolvidos fluidos bifásicos com 
propriedades reológicas análogas ao sangue por meio de estudos de reometria de corte e 
de sedimentação de micropartículas. Estes análogos são compostos por micropartículas 
esféricas de polimetilmetacrilato (PMMA) de 6 µm e 10 µm de diâmetro com diferentes 
concentrações (1% e 5% w/w) dispersas em uma solução polimérica de goma de 
xantano. Os resultados obtidos foram bastante promissores uma vez que os fluidos 
análogos apresentaram um comportamento reológico de corte semelhante ao sangue. 
Na segunda fase foram fabricados microcanais com uma estenose através da 
técnica de xurografia, com o objetivo de estudar experimentalmente a queda de pressão 
dos fluidos análogos do sangue e visualizar o escoamento dos mesmos. Com o auxílio 
de um sistema de microscopia foi possível comparar o escoamento de um destes fluidos 
(5% de micropartículas com 6 µm de diâmetro) com o escoamento sanguíneo com 5% 
de glóbulos vermelhos (GVs). Os resultados correspondentes à visualização dos 
escoamentos de ambos os fluidos confirmaram a existência de uma camada livre de 
células (CLC) a jusante da contração, analogamente ao escoamento do sangue real. 
Por último foram realizadas simulações numéricas com o intuito de comparar com 
os resultados experimentais das quedas de pressão obtidos nos microcanais. Verificou-
se que os fluidos com 5% de micropartículas apresentam maior queda de pressão. 
 
Palavras-chave: Análogos ao Sangue; Dinâmica de Fluidos Computacional 
(CFD); Microcanais; Microfluídica; Reologia; Xurografia. 
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Abstract 
The human blood consists in a suspension of cellular elements (red blood cells, 
white blood cells and platelets) in an aqueous solution called plasma. For several 
reasons, the study of the blood flow has been promoting large interest in the scientific 
community to develop rheological fluids similar to blood. 
In the first step of this work, a two-phase non-Newtonian fluid with rheological 
properties similar to blood was obtained using shear rheometry and sedimentation 
experiments. These blood analogues are composed of spherical particles of PMMA with 
a diameter of 6 µm and 10 µm and different concentrations (1% and 5% w/w) dispersed 
in a polymer solution of xanthan gum. The results were conclusive as the fluids had a 
rheological behavior similar to blood.  
In the second phase, by means of xurography techniques, microchannels with a 
stenosis were fabricated in order to study experimentally the pressure drop of the fluid 
and to perform flow visualization. Using a microscopy system, it was possible to 
compare the flow of a blood analogue (5% of particles with 6 µm of diameter) with 5% 
blood flow of red blood cells (RBCs). The results for the flow of both fluids confirmed 
the existence of cell-free layer downstream of the contraction, phenomenon that also 
happen to the flow of the real blood. 
Finally, the numerical simulations were performed in order to compare with the 
experimental results of the pressure drops obtained in microchannels. It was found that 
fluids with 5% particles have a higher pressure drop. 
 
Keywords: Blood Analogues; Computational Fluid Dynamics (CFD); 
Microchannels; Microfluidic; Rheology; Xurography. 
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Capítulo 1. Introdução 
1.1.  Enquadramento, Motivação e Objetivos 
O tema do presente trabalho intitulado “Desenvolvimento de Fluidos Bifásicos 
Análogos ao Sangue: Estudo Reológico, Escoamento em Microcanais e Simulações 
Numéricas” está inserido no Trabalho Final de Mestrado em Tecnologia Biomédica e 
foi desenvolvido no Instituto Politécnico de Bragança, na Faculdade de Engenharia da 
Universidade do Porto (FEUP) e no âmbito de um estágio Erasmus na Universidad 
Carlos III, em Madrid. 
Na área da biomédica existem diversos estudos associados ao escoamento de 
fluidos em microcanais. A dinâmica do escoamento sanguíneo na microcirculação 
depende das redes microvasculares compostas por segmentos de vasos curtos e 
irregulares que estão ligados entre si por diversas bifurcações. A microcirculação é de 
importância relevante para a circulação do sangue no corpo humano, uma vez que, 
aproximadamente 80% do gradiente de pressão total do sistema circulatório é utilizado 
para vencer o escoamento em microvasos (arteríolas, vénulas e capilares). 
As propriedades não-Newtonianas do sangue são de grande importância, uma vez 
que estão intimamente relacionadas com o aparecimento de doenças cardiovasculares. O 
aparecimento de estenose provoca doenças graves e são causadas pelo crescimento 
anormal do lúmen da parede arterial. Assim, a deposição de várias substâncias, como o 
colesterol, no endotélio da parede arterial e a proliferação dos tecidos conjuntivos são 
considerados fatores que aceleram o crescimento da doença. O fluxo do sangue através 
de artérias com estenose tem sido amplamente investigado, uma vez que a dinâmica dos 
fluidos desempenha um papel importante no progresso da arteriosclerose e enfartes. 
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Para uma compreensão mais detalhada das propriedades de fluxo do sangue, 
surgiu o campo hemorreologia, que deriva de reologia e do prefixo hemo (referido ao 
sangue) e é a ciência da deformação e do fluxo do sangue e dos seus elementos 
figurados (Popel, et al., 2005). As propriedades reológicas do sangue dependem da taxa 
de corte, das dimensões e da geometria do sistema no qual este está contido, da 
temperatura e do nível de hematócrito. As principais propriedades reológicas do sangue 
são conhecidas desde há anos através de estudos viscométricos utilizando viscosímetros 
rotacionais. 
Assim, o principal objetivo desta dissertação é o desenvolvimento de fluidos 
bifásicos análogos ao sangue com o intuito de analisar a influência das propriedades 
não-Newtonianas do sangue através de microcanais com estenose. Para tal, o 
escoamento foi estudado inicialmente através de experiências e complementado por 
modelos computacionais hemodinâmicos, através do Software Fluent. Com esta 
combinação espera-se conhecer melhor os parâmetros mais importantes que influenciam 
o escoamento sanguíneo com a presença de estenose.  
1.2.  Estrutura do Relatório 
De modo a proporcionar uma melhor compreensão das questões envolvidas, 
estruturou-se este trabalho em vários capítulos. Nos dois primeiros capítulos está 
presente uma introdução ao trabalho onde estão referidos alguns conceitos e revisões de 
grande importância sobre temas envolvidos nesta dissertação. Os restantes capítulos 
apresentam os resultados obtidos e respetivas discussões.  
No Capítulo 2 apresenta-se uma pequena revisão da literatura, onde serão 
descritos os principais fundamentos teóricos deste trabalho, desde a constituição do 
sangue à sua circulação em microcanais e as principais patologias do sistema 
circulatório. 
No Capítulo 3 serão abordadas a reologia do sangue real e as técnicas de 
reometria de corte. 
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No Capítulo 4 serão apresentados os resultados sobre a reologia do fluido com 
características semelhantes ao sangue e respetivas discussões. Neste capítulo será 
também descrito todo o material usado para a fabricação do fluido.  
No Capítulo 5 serão apresentados detalhadamente os procedimentos de fabricação 
dos microcanais, as experiências realizadas, os resultados obtidos para as quedas de 
pressão e visualização do escoamento do fluido e respetivas discussões. Será abordada a 
técnica de microfabricação, conhecida como xurografia.  
No Capítulo 6 apresentam-se os resultados numéricos obtidos na Universidad 
Carlos III, através do Software Fluent, e respetiva discussão. 
O Capítulo 7 apresentará as conclusões obtidas depois de realizada a atividade 
prática desenvolvida durante todo o trabalho e resume a contribuição desta dissertação 
para trabalhos futuros.  
Finalmente estão expostas as referências bibliográficas utilizadas para a realização 
de grande parte deste trabalho e os anexos. 
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Capítulo 2. Biofluidos 
Pode definir-se um fluido como sendo uma substância que sofre uma deformação 
contínua quando submetido a uma força tangencial, por mais pequena que ela seja. A 
noção de fluido engloba líquidos e gases, e o critério que permite distingui-los reside no 
grau de compressibilidade: os líquidos são praticamente incompressíveis ao contrário 
dos gases, que numa condição de pressão apresentam elevada compressibilidade 
(Rosário, et al., 2007). 
Todos os fluidos existentes em sistemas biológicos, como por exemplo o sangue, 
a saliva, a urina, o suor, o pus, entre outros, denominam-se como biofluidos. Assim, 
pode também afirmar-se que um biofluido é, basicamente, um fluido biológico, gerado 
pelo organismo (Rosário, et al., 2007), (Pinho, 2011). À medida que se vai 
desenvolvendo o conhecimento acerca do mecanismo de ação dos seres vivos, aumenta 
o interesse no estudo do comportamento dos biofluidos, uma vez que estes representam 
um papel relevante no funcionamento de qualquer sistema biológico (Rosário, et al., 
2007). 
O sangue é considerado como o biofluido mais importante no ser humano, uma 
vez que está envolvido em inúmeras funções no organismo, contribuindo para a sua 
homeostasia. A análise do sangue através de métodos laboratoriais fornece dados 
relevantes para o diagnóstico de diversas patologias (Pinho, 2011).  
2.1. Constituição do Sangue  
Na microcirculação, que compreende as pequenas veias e artérias, o 
comportamento das células individuais do sangue e as suas interações constituem a base 
do fluxo microreológico e das propriedades do sangue a um nível macroscópico. Assim, 
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na microcirculação é fundamental estudar o comportamento do sangue a nível celular 
(Garcia, et al., 2012).  
O sangue humano é um fluido complexo multifásico que transporta as substâncias 
vitais para os tecidos celulares e órgãos do corpo (Sousa, et al., 2011). Consiste numa 
suspensão de elementos celulares (glóbulos vermelhos (GV), glóbulos brancos (GB) e 
plaquetas) numa matriz aquosa de moléculas, proteínas orgânicas e sais chamado 
plasma (Baskurt, et al., 2003). A Figura 1 mostra os elementos celulares que constituem 
o sangue. 
 
 
Figura 1. Imagem obtida por microscópio eletrónico de varrimento dos elementos celulares 
(Seeley, et al., 2011). 
 
No sangue, os três tipos de elementos celulares abrangem cerca de 46% do seu 
volume total (Pinho, et al., 2010). O tamanho dos glóbulos vermelhos que varia entre os 
5µm e os 8 µm nos vasos estreitos dá origem a diversos efeitos que devem ser 
considerados na simulação do fluxo na microcirculação (Waters, et al., 2011). 
 
2.1.1. Glóbulos Vermelhos 
Os glóbulos vermelhos, também designados de eritrócitos ou hemácias, são 700 
vezes mais numerosos que os glóbulos brancos e 17 vezes mais que as plaquetas e são 
movidos através da circulação pelas forças responsáveis pela circulação sanguínea 
(Seeley, et al., 2011). Transportam o oxigénio dos pulmões para os vários tecidos do 
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organismo e dióxido de carbono dos tecidos para os pulmões. O transporte de oxigénio 
é executado pela hemoglobina, que ocupa cerca de 25% do volume do glóbulo.  
A hemoglobina tem como uma das suas características a reversibilidade da 
combinação com o oxigénio. Cada 0,1 litro de sangue contém cerca de 15g de 
hemoglobina. Em cada mm
3
 de sangue pode-se encontrar cerca de 5 milhões de 
glóbulos vermelhos (Santos, 2009). Se o glóbulo vermelho romper, a hemoglobina 
escapa-se para o plasma, perdendo a sua função. A este fenómeno dá-se o nome de 
hemólise (Seeley, et al., 2011). 
Na ausência de tensões aplicadas ao sangue, os glóbulos vermelhos apresentam-se 
sob a forma de discos bicôncavos com cerca de 7,5 µm de diâmetro (Figura 2). A sua 
forma bicôncava aumenta a área superficial do glóbulo vermelho, tornando mais rápida 
a entrada e saída dos gases na célula. Esta configuração também permite que o glóbulo 
vermelho se dobre pelo centro, diminuindo o seu tamanho e tornando mais fácil a sua 
passagem pelos vasos sanguíneos de pequeno calibre (Seeley, et al., 2011), (Santos, 
2009). 
 
 
Figura 2. Forma e dimensões dos glóbulos vermelhos (Seeley, et al., 2011). 
 
Na microcirculação, o comportamento de fluxo dos glóbulos vermelhos 
desempenha um papel crucial em diversos fenómenos fisiológicos e patológicos. Por 
exemplo, o movimento transversal e rotacional dos GVs no fluxo de corte 
desempenham um papel importante na trombogénese (formação do coágulo sanguíneo 
durante o processo de coagulação). Como consequência, vários estudos reológicos têm 
sido realizados em microvasos e microcanais de modo a investigar o efeito do 
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hematócrito (Hct), a geometria e a temperatura no comportamento de fluxo dos GVs 
(Chien, et al., 1984), (Goldsmith, et al., 1986), (Mchedlishvili, et al., 2001). 
Recentemente, Lima e os seus colegas mediram a dispersão radial dos glóbulos 
vermelhos em microcanais de vidro e de PDMS usando sistema confocal micro-PTV. 
Comparando os resultados de Lima et al. com as medições realizadas por Goldsmith e 
os seus colegas, observaram vários desvios quantitativos entre os dois resultados 
experimentais. Uma possível razão para as discrepâncias pode dever-se às diferentes 
temperaturas utilizadas nos dois casos, ou seja, Lima et al. utilizaram temperaturas 
corporais de 37ºC enquanto Goldsmith et al. utilizaram a temperatura ambiente (Lima, 
et al., 2008), (Lima, et al., 2009), (Lima, et al., 2009). 
 
2.1.2. Glóbulos Brancos 
Os glóbulos brancos, ou leucócitos, são células claras ou esbranquiçadas, sem 
hemoglobina, mas possuem um núcleo, ao contrário das outras células sanguíneas. São 
ligeiramente mais volumosos que os glóbulos vermelhos, são igualmente deformáveis, 
mas existem em muito menor número, da ordem de 1 a 2 por cada 1000 glóbulos 
vermelhos (Vigué, et al., 2004). Nas preparações coradas, os glóbulos brancos fixam o 
corante ao contrário dos glóbulos vermelhos que não coram (Figura 3) (Seeley, et al., 
2011). 
 
 
Figura 3. Esfregaço sanguíneo de sangue periférico (Seeley, et al., 2011). 
 
A principal função dos glóbulos brancos é defender o organismo das infeções 
provocadas por microorganismos invasores, removem células mortas e corpos estranhos 
do organismo. No local de uma infeção, os glóbulos brancos acumulam-se, fagocitam 
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bactérias, corpos estranhos e células mortas e depois morrem. A acumulação de 
glóbulos brancos mortos e bactérias, juntamente com líquido e fragmentos celulares, 
chama-se pus. Para poderem chegar a qualquer foco de infeção, os leucócitos têm a 
capacidade de poder atravessar os poros dos vasos sanguíneos (Seeley, et al., 2011), 
(Vigué, et al., 2004). 
Os glóbulos brancos podem ser agrupados em três grupos: os granulócitos, os 
linfócitos e os monócitos. Os granulócitos, por sua vez, podem ser tipo mononuclear 
(com uma depressão) ou polinuclear (neutrófilos, basófilos e eosinófilos) (Vigué, et al., 
2004). 
 
2.1.3. Plaquetas 
As plaquetas, ou trombócitos (Figura 4), são pequenas células ovais, as quais 
participam ativamente no processo de coagulação do sangue (Villela, et al., 2007). A 
sua principal função é permitir a formação de coágulos sanguíneos que impeçam a 
perda de sangue quando existe uma hemorragia: é a denominada função hemostática 
(Vigué, et al., 2004).  
São fragmentos citoplasmáticos anucleados presentes no sangue e produzidos na 
medula óssea a partir de megacariócitos, que são células da medula óssea extremamente 
grandes, com diâmetros que atingem os 100 µm. Pequenos fragmentos dessas células 
soltam-se e entram na circulação: são as plaquetas (Seeley, et al., 2011). Do total das 
plaquetas presentes no organismo humano, 70% estão presentes na circulação e 30% no 
baço, permanecendo na circulação durante uma média de dez dias (Castro, et al., 2006). 
 
 
Figura 4. Plaquetas agregadas a uma parede de um vaso sanguíneo (Aca13). 
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2.1.4. Plasma 
O plasma é a parte líquida do sangue. Trata-se de um fluido amarelo pálido, 
composto por cerca de 91% de água e 9% de outras substâncias como proteínas, iões, 
substâncias nutritivas, gases e produtos de degradação. É uma substância coloidal, isto 
é, um líquido que contém substâncias em suspensão (que não depositam), quase todas 
proteínas plasmáticas as quais são produzidas pelo fígado ou pelas células sanguíneas, 
sendo exceção as hormonas proteicas (Seeley, et al., 2011). 
2.2. Microcirculação 
O coração é uma bomba responsável pela circulação do sangue e os vasos 
sanguíneos são os canais que transportam o sangue a todos os tecidos do corpo e o 
trazem de volta ao coração. Além disso, os vasos sanguíneos interferem na regulação da 
pressão arterial e ajudam a dirigir o sangue par aos tecidos onde a atividade é maior 
(Seeley, et al., 2011). 
A microcirculação é o segmento da rede vascular que atravessa os tecidos 
corporais, constituída pelos vasos mais estreitos da circulação (arteríolas, capilares e 
vénulas). A microcirculação contrasta com a macrocirculação, a qual veicula o sangue 
entre os diversos órgãos, através de artérias e veias (Silva, 2012). É através da 
microcirculação que os nutrientes do sangue são transportados pelos capilares até aos 
tecidos.  
Ao longo do tempo foram efetuados diversos estudos relacionados com o 
comportamento reológico do fluxo do sangue, para diferentes diâmetros de microcanais 
e para diferentes Hct (Chien, et al., 1984). As características de fluxo mais 
surpreendentes do sangue são conhecidas como o efeito de Fahraeus e o efeito de 
Fahraeus-Lindqvist (Lima, et al., 2010). Robin Fahraeus observou que o 
comportamento do fluxo sanguíneo e o seu hematócrito são fortemente afetados pelo 
diâmetro dos microcanais, quando estes são inferiores a 300 µm. O efeito de Fahraeus 
indica que o Hct diminui à medida que prossegue através dos microcanais mais 
estreitos, o que causa a migração dos glóbulos vermelhos para o cento do microcanal e 
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consequente rápida movimentação das células, quando comparado com o meio de 
suspensão, tais como o plasma. Na Figura 5 observa-se o efeito de Fahraeus (Lima, et 
al., 2010), (Chien, et al., 1984).  
 
 
Figura 5. Efeito de Fahraeus em capilares de vidro (Lima, 2007). Distribuição do Hct no 
microcanal [adaptado de (Fung, 1997)]. 
 
O efeito de Fahraeus-Lindqvist está de certa forma relacionado com o fenómeno 
acima descrito, isto é, para diâmetros inferiores a 300 µm, observa-se que a viscosidade 
aparente do sangue diminui à medida que o diâmetro do microcanal fica mais pequeno 
(Fahraeus, et al., 1931). Estudos posteriores a este verificaram que para diâmetros 
inferiores a 7 µm o efeito de Fahraeus-Lindqvist é invertido, como se apresenta na 
Figura 6. 
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Figura 6. Efeito de Fahraeus-Lindqvist. Variação da viscosidade aparente relativa em função 
do diâmetro do microcanal (Pries, et al., 2003), (Wada, et al., 2002), (Tsubota, et al., 2006). 
 
Os autores deste estudo apresentaram vários fenómenos que podem influenciar a 
viscosidade aparente do fluxo sanguíneo, como a camada de plasma e também os 
movimentos microscópicos dos glóbulos vermelhos (Chien, et al., 1984), (Maeda, 
1996). Uma explicação óbvia para o efeito de Fahraeus-Lindqvist é a diminuição do 
hematócrito dinâmico (hematócrito no microcanal) com diminuição do diâmetro do 
microcanal, e consequente diminuição da viscosidade aparente. Este efeito também 
pode ser explicado pela formação de uma camada de plasma perto da parede do 
microcanal. Deste modo, o plasma que se encontra junto às paredes (região onde as 
forças de corte são máximas) vai reduzir o atrito entre as hemácias e as paredes dos 
microcanais, contribuindo assim para a redução da viscosidade do sangue (Lima, et al., 
2010). 
 
2.2.1. Perfis de Velocidade em Microvasos 
O perfil do escoamento sanguíneo em microvasos e microcanais tem sido 
estudado ao longo de vários anos por diversos autores, através das mais variadas 
técnicas de medição (Lima, et al., 2010). Depois de realizados vários estudos, ainda não 
há um consenso geral sobre o perfil real em microvasos.  
Neste campo foi realizado um trabalho importante por Goldsmith (Goldsmith, et 
al., 1986) que sugere um perfil de velocidade próximo de uma parábola para soluções 
bastante diluídas (1% de Hct). A valores altos de Hct o perfil torna-se constante em 
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torno do eixo do microcanal (perfil tipo “pistão”) (Figura 7), isto porque junto das 
paredes do microcanal, a taxa de deformação é máxima, pelo que a sua viscosidade 
diminui bastante (reofluidificante) enquanto que na parte central do microcanal a taxa 
de deformação é nula e a viscosidade é máxima. 
 
 
Figura 7. Perfil de velocidade para o hematócrito inferior e superior a 1% (Lima, et al., 2010). 
 
A partir das investigações realizadas anteriormente, verifica-se que os perfis de 
velocidade de fluxo são fortemente afetados por vários parâmetros, tais como: o diâmetro 
do microcanal, a taxa de deformação, o fluído em suspensão (soro fisiológico, plasma ou 
Dextrano), erros experimentais, concentração de micropartículas, entre outros (Goldsmith, 
et al., 1979), (Lima, et al., 2010).  
2.3. Patologias do Sistema Circulatório 
As patologias no sistema circulatório são responsáveis pelas lesões nas paredes 
dos vasos sanguíneos, causando a sua obstrução, dilatação ou rutura. O crescimento da 
importância das doenças cardiovasculares nos últimos anos tem motivado o 
desenvolvimento de novas técnicas cirúrgicas para melhorar a qualidade de vida dos 
pacientes, como a implantação de stents, clips e Bypass (Silva, et al., 2007). 
As doenças no sistema circulatório podem diminuir o diâmetro dos vasos e assim 
proporcionar o aparecimento de isquemias (paragem ou insuficiência do fornecimento 
do sangue a um tecido ou órgão) ou podem ainda provocar danos no alinhamento 
endotelial provocando trombos intravasculares (Gilson, et al., 2003). Existem várias 
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patologias que podem provocar o estreitamento dos vasos sanguíneos. O crescimento 
anormal no lúmen da parede arterial denomina-se estenose, e desempenha um papel 
importante no progresso da aterosclerose e do enfarte (Misra, et al., 2005). Os enfartes 
lacunares, por exemplo, são pequenos e profundos enfartes cerebrais que resultam da 
oclusão das artérias cerebrais, com um diâmetro de 100 µm. O fluxo sanguíneo nos 
microcanais com estenose também é investigado com o objetivo de desenvolver novos 
microdispositivos biomédicos (Faivre, et al., 2006). 
A estenose é uma das anomalias mais frequentes na circulação sanguínea. É 
conhecida como uma oclusão parcial dos vasos sanguíneos devido à acumulação de 
colesteróis, gorduras e células musculares lisas. A oclusão torna as paredes espessas e 
endurecidas que causa a redução do volume de sangue que se desloca através das 
artérias. Isto leva a uma redução na quantidade de oxigénio e de nutrientes transportados 
para os órgãos periféricos (Abdullah, et al., 2010). Moayeri e Zendehboodi observaram 
que uma vez formada a oclusão, o fluxo sanguíneo é significativamente alterado e os 
fatores dinâmicos do fluido desempenham papéis importantes como a estenose continua 
a aumentar levando ao desenvolvimento de doenças cardiovasculares, tais como ataque 
cardíaco e acidente vascular cerebral (AVC) (Moayeri, et al., 2003). Assim, o estudo da 
circulação sanguínea através de uma artéria estenosada é bastante relevante devido ao 
facto de o desenvolvimento das doenças acima mencionadas estarem relacionadas com 
a natureza da circulação sanguínea e com o comportamento mecânico das paredes dos 
vasos sanguíneos. 
Uma boa compreensão da hemodinâmica através dos principais vasos do sistema 
circulatório humano, é, portanto, essencial para a deteção e, especialmente, no 
tratamento de doenças. A maior parte dos estudos são realizados in vitro, por 
conveniência e melhor controlo do fluxo. Estes geralmente requerem soluções de 
análogos de sangue que não só imitam adequadamente as propriedades viscoelásticas do 
sangue, mas também minimizam distorções óticas indesejáveis resultantes da curvatura 
dos vasos, que pode interferir na visualização do fluxo ou na medição da velocidade das 
micropartículas (Campo-Deaño, et al., 2013). 
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Capítulo 3. Propriedades Reológicas do 
Sangue 
A Reologia, cuja terminologia é usada para descrever o “comportamento do fluxo 
e da deformação dos materiais”, pode ser aplicada para perceber o mecanismo de fluxo 
do sangue e das células que este envolve (Cowan, et al., 2012), resultando assim na 
Hemorreologia, a qual é a ciência que estuda a deformação, o fluxo e a constituição do 
sangue (Santos, 2009) Este campo inclui investigações sobre o estudo das propriedades 
macroscópicas do sangue usando ensaios reométricos e também propriedades 
microscópicas in vitro e in vivo (Galdi, et al., 2008). 
Os líquidos em geral são classificados em função do seu comportamento 
reológico. Este envolve a determinação e a análise da relação entre a taxa e a tensão de 
corte para uma determinada condição de temperatura e pressão. De um modo geral, os 
fluidos podem ser classificados reologicamente quanto à relação entre a tensão de corte 
(τ) e a taxa de deformação de corte ( ), como Newtonianos e não-Newtonianos (Santos, 
2009), (Steffe, 1996). 
Os fluidos Newtonianos apresentam a mesma viscosidade em qualquer velocidade 
de escoamento e nestes somente ocorrem efeitos de atrito mecânico (Lima, et al., 2010). 
Os fluidos mais comuns, como a água, o ar, o plasma e a gasolina, são fluidos 
Newtonianos em condições normais. Estes fluidos apresentam um comportamento 
viscoso ideal onde a variação da tensão de corte versus gradiente de velocidade é linear 
(Izidoro, 2007). 
Os fluidos não-Newtonianos são aqueles cuja viscosidade varia de acordo com o 
grau de deformação aplicado, assim como com a duração da mesma, isto é, depende do 
tempo. Como consequência, os fluidos não-Newtonianos não têm uma viscosidade 
16 
 
constante. Dois exemplos de fluidos não-Newtonianos são o iogurte e o sangue (Izidoro, 
2007), (Pinho, 2009). 
Os fluidos não-Newtonianos podem ser divididos em dependentes do tempo ou 
independentes do tempo, conforme a sua viscosidade depender ou não do tempo. Dentro 
dos fluidos dependentes do tempo existem os fluidos tixotrópicos e os reopéticos 
(Wilkinson, 1960), sendo os primeiros os quais a viscosidade diminui com o tempo e os 
segundos os quais a viscosidade aumenta com o tempo para uma taxa de corte fixa. 
Quanto aos fluidos independentes do tempo podem ser consideradas três classes: 
os pseudoplásticos (reofluidificantes) em que a viscosidade de corte diminui com o 
aumento da taxa de deformação, os dilatantes (reoespessantes), que apresentam 
comportamento contrário ao anterior e os plásticos de Bingham que, quando submetidos 
a uma tensão de corte superior à sua tensão de cedência, escoam com um 
comportamento Newtoniano (Figura 8) (Santos, 2009). Nestes, não existe uma relação 
de proporcionalidade direta entre a tensão de corte e a taxa de deformação, variando a 
sua viscosidade com o grau de deformação aplicado (Wilkinson, 1960). 
 
 
Figura 8. Comportamento de diferentes fluidos sujeitos a tensões de corte (Santos, 2009). 
 
Apesar da maioria dos fluidos não-Newtonianos apresentar comportamento 
reofluidificante, existem algumas exceções: em certas suspensões de micropartículas é 
possível observar um comportamento reoespessante, ou seja, a viscosidade de corte 
aumenta com a taxa de deformação num intervalo de taxas de corte, isto é, sendo 
reofluidificante a baixas velocidades de corte mas reoespessante a elevadas taxas de 
deformação, sempre que a concentração de micropartículas seja suficientemente elevada 
(Santos, 2009). 
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3.1. Modelos Reológicos 
Existem diversos modelos matemáticos para descrever o comportamento dos 
fluidos reofluidificantes no estado estacionário. O modelo mais generalizado para a 
caracterização de suspensões em reologia para fluidos reofluidificantes é o modelo de 
Cross. Neste modelo, o grau de reofluidez é dado pelo valor de m, onde um valor de m a 
tender para zero descreve um líquido perto do comportamento Newtoniano, enquanto 
que os fluidos mais reofluidificantes apresentam valores de m mais próximos da 
unidade (Teixeira, 2013). O modelo de Cross é descrito pela seguinte expressão 
matemática: 
 
 
(1) 
 
Onde µ é a viscosidade,  a taxa de deformação, K possui unidades de tempo, m é uma 
constante adimensional,  (viscosidade a taxa de corte nula) é a viscosidade para a qual 
a taxa de deformação de corte é próxima de zero e  (viscosidade a taxa de corte 
infinita) representa a viscosidade para uma taxa de deformação de corte elevada 
(Barnes, 2000). Na Figura 9 apresenta-se uma curva de viscosidade típica do Modelo de 
Cross: 
 
Figura 9. Representação genérica do Modelo de Viscosidade de Cross (Yasuda, 2006). 
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Uma alternativa para o modelo de Cross é o modelo de Carreau e é definido pela 
seguinte expressão: 
 
 (2) 
 
onde todos os parâmetros apresentam o mesmo significado que no modelo de Cross 
(Barnes, et al., 1989). 
O Modelo de Cross pode ser reduzido a outros modelos, tais como o Modelo de 
Sisko e a Lei de Potência. 
Para muitos fluidos, quando existem taxas de deformação de corte elevadas, 
verifica-se que µ0>>µ∞ e K >>1. Assim, utiliza-se a equação constitutiva que descreve 
o Modelo de Sisko (Yasuda, 2006): 
 
 
(3) 
 
A Lei de Potência, também conhecida por modelo de Oswald-de-Waele, é 
certamente o modelo mais conhecido e mais utilizado no trabalho de engenharia, dado 
que é possível, recorrendo a este modelo, resolver analiticamente uma grande variedade 
de problemas de escoamento de fluidos (Bird, et al., 1987). Este modelo é dado pela 
seguinte equação: 
 
 (4) 
 
em que KC e n representam os índice de consistência e de lei de potência, 
respetivamente. 
A Equação (5) pode ser escrita em função da viscosidade, por aplicação da Lei de 
Newton da Viscosidade: 
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 (5) 
 
Este modelo descreve o comportamento dos fluidos reofluidificantes, onde n<1 e 
dos fluidos reoespessantes, em que n>1. Para n=1 então =constante, obtemos um 
fluido Newtoniano. Quanto menor for o índice de potência maior é a redução da 
viscosidade com a taxa de deformação (Barnes, 2000). 
Os fluidos de Bingham possuem um tensão de cedência, , e, após serem 
submetidos a uma tensão de corte superior à sua tensão de cedência, escoam com um 
comportamento Newtoniano (Barnes, 2000). A descrição matemática deste 
comportamento é feita através do modelo de Bingham, que consiste na sobreposição do 
comportamento de um sólido (com uma determinada tensão de cedência, ) com o 
comportamento de um fluido Newtoniano, descrito pela Lei de Newton da Viscosidade, 
o que resulta na seguinte expressão: 
 
 (6) 
 
onde  é a viscosidade plástica que coincide com a viscosidade a taxas de corte 
infinitas  (Barnes, 2000). 
A equação de Bingham descreve o comportamento da tensão de corte/taxa de 
corte de muitos materiais reofluidificantes a baixas taxas de corte (Barnes, et al., 1989). 
Os fluidos de Herschel-Bulkley possuem uma tensão de cedência,  e, após serem 
submetidos a esta tensão, escoam com um comportamento reofluidificante ou 
reoespessante, dependendo do seu índice de potência, n (Barnes, 2000). A expressão 
matemática que lhe está associada é a seguinte: 
 
 (7) 
 
Através da análise das Equações (6) e (7), é possível verificar que o modelo de 
Bingham é um caso particular do modelo de Herschel-Buckley (Barnes, 2000). 
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Por fim, existe ainda o modelo de Casson, que descreve o comportamento dos 
fluidos plásticos, ou plásticos de Bingham, e é dado pela seguinte expressão: 
 
 
(8) 
 
onde  é a tensão de cedência e µp o coeficiente de viscosidade (Santos, 2009). 
3.2. Viscosidade do Sangue 
Como o sangue é uma suspensão não-Newtoniana, a sua fluidez não pode ser 
descrita por um único valor de viscosidade. A viscosidade do sangue depende da sua 
composição (ex. hematócrito), da temperatura, da taxa de corte, diâmetro dos vasos (ex. 
efeito de Fahraeus-Lindqvist), do nível de agregação das células, forma, deformação e 
orientação, para além da viscosidade do plasma, que fornece informações valiosas sobre 
a saúde humana (Yilmaz, et al., 2008). A Figura 10 mostra a variação da viscosidade do 
sangue com a taxa de corte, demonstrando que o sangue para elevados valores de Hct 
comporta-se como um fluido não-Newtoniano (Chien, et al., 1984), (Fung, 1993). 
 
 
Figura 10. Relação entre viscosidade e taxa de corte ( ) do sangue normal (45% Hct) e plasma 
(Hct) (Fung, 1993). 
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A caracterização detalhada da reologia do sangue e a sua dinâmica de fluxo são 
muito importantes, a fim de prever doenças cardiovasculares, a planear cirurgias 
vasculares, compreender o transporte de drogas através do sistema circulatório e para o 
desenvolvimento de equipamentos cardiovasculares como, por exemplo, bombas de 
sangue, válvulas cardíacas e stents. Contudo, a manipulação do sangue não é uma tarefa 
fácil e nem sempre é prático, principalmente por razões de segurança (Misra, et al., 
2005).  
O sangue apresenta um comportamento reofluidicante e tixotrópico, em que a 
viscosidade aparente do líquido diminui com o tempo sob a aplicação de uma dada taxa 
de deformação. Visto que a reologia do sangue é extremamente complexa, tornou-se 
difícil desenvolver fluidos análogos que produzam uma descrição completa de todas as 
propriedades reológicas do sangue e estes fluidos são tipicamente escolhidos com base 
nas suas densidades e viscosidade de corte (Misra, et al., 2005). 
3.3. Análogos Reológicos do Sangue 
A manipulação do sangue encerra diversos problemas éticos, daí que as soluções 
de análogos do sangue sejam amplamente utilizadas para experiências in vitro uma vez 
que estes apresentam características vantajosas tais como a não toxicidade e o baixo 
custo (Thurston, 1996). 
Várias soluções têm sido investigadas de modo a criar fluidos análogos ao sangue 
que apresentem características reológicas similares ao sangue humano, baseados 
tipicamente em soluções poliméricas. Os análogos propostos na literatura são tanto 
Newtonianos, utilizando misturas de glicerol e de água/glicerol, como não-
Newtonianos, baseados em goma de xantano (XG) e de poliacrilamida (PAA), alguns 
dos quais têm sido utilizados em microcanais com geometrias planares simples (Broek, 
et al., 2008). 
O XG é um polissacarídeo produzido pela bactéria Xanthomonas Campestris 
encontrada na couve. É um agente de espessamento muito estável com baixas 
concentrações o que resulta em altas viscosidades e num comportamento 
reofluidificante (Sanderson, 1981). Quando se adiciona XG num meio de cultivo 
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espera-se que este não conduza a grandes variações de pressão osmótica, uma vez que 
apresenta elevada massa molar (aproximadamente  g/mol) e baixa concentração, 
que é necessária para aumentar a viscosidade do fluido ao nível da viscosidade do 
sangue (Katzbauer, 1998). Nos estudos com seres humanos, o XG tem sido 
documentado como um seguro aditivo para alimentos sem efeitos adversos. 
Vlastos e os seus colegas (Vlastos, et al., 1997) estudaram a combinação 
estacionária e oscilatória de corte no comportamento do fluxo do sangue humano. Para 
este efeito, usaram soluções análogas do sangue produzidas a partir de polímeros de 
elevado peso molecular dissolvido em água, nomeadamente soluções aquosas de 
poliacrilamida (PAA) e goma de xantano (XG) em diferentes concentrações. A 
poliacrilamida e a goma de xantano têm um comportamento reológico semelhante ao 
sangue humano para concentrações de 125 e 500 ppm (w/w), respetivamente, 
especialmente a baixas velocidades de corte, enquanto que a altas velocidades de corte 
tendem a exibir valores mais elevados de viscosidade e elasticidade que o sangue. Sousa 
e os seus colegas utilizaram dois fluidos análogos do sangue para demonstrar que apesar 
da sua semelhante reologia de corte constante, o comportamento do fluxo em 
dispositivos de microescala é nitidamente diferente, o que significa que o carácter 
elástico também precisa de ser considerado no desenvolvimento fiável de análogos do 
sangue (Sousa, et al., 2011). Além disso, em geometrias com interfaces sólido-líquido 
com curvatura (ex. com secção transversal circular), típico do sistema cardiovascular, os 
fluidos análogos do sangue a serem utilizados devem ter o mesmo índice de refração do 
material do microcanal, a fim de reduzir distorções óticas indesejáveis, regiões ocultas e 
reflexões que impedem medições precisas ao usar ferramentas de diagnóstico de fluxo 
ótico, como na visualização do fluxo e na velocimetria nas imagens das micropartículas 
(Nguyen, et al., 2004). Campo-Deaño e os seus companheiros desenvolveram fluidos 
análogos do sangue com uma vasta gama de índices de refração, úteis especialmente 
para a sua utilização em microcanais feitos com PDMS (polidimetilsiloxano). Estes 
análogos apresentam não só um comportamento viscoso análogo ao sangue mas 
também um comportamento elástico característico do sangue real (Campo-Deaño, et al., 
2013). 
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3.4. Reometria 
A reometria é um dos ramos da reologia que se ocupa da medição experimental 
das características reológicas dos materiais, tais como a viscosidade de corte e as 
diferenças de tensões normais (Gomes de Castro, et al., 2001). Para efetuar a medição 
experimental são utilizados os reómetros/viscosímetros. A medição da viscosidade dos 
líquidos exige, em primeiro, a definição dos parâmetros que estão envolvidos no fluxo. 
De seguida, deve-se encontrar as condições de ensaio adequadas que permitem a 
medição de forma objetiva e reproduzível das propriedades de fluxo. Issac Newton foi o 
primeiro a expressar a lei básica da viscosidade descrevendo o comportamento do fluxo 
como um líquido ideal (Schramm, 2000). A equação da Lei de Newton está apresentada 
no subcapítulo 3.1 (equação 5). 
A reometria tem por base uma análise reológica, que inclui a reometria de corte e 
a reometria extensional, ou eletroreológica, que serve para selecionar fluidos 
eletroreológicos (Santos, 2009). Na caracterização reológica de um fluido não-
Newtoniano frequentemente adotam-se dois tipo de escoamento padrão: um escoamento 
de corte simples e um escoamento elongacional (Alves, 2009). 
 
3.4.1. Reometria de Corte 
Os reómetros de corte são equipamentos que permitem medir determinadas 
funções materiais, nomeadamente a viscosidade de corte, a primeira e a segunda 
diferenças de tensões normais e consequentemente os módulos viscoelásticos de perda e 
armazenamento de energia, entre outras (Alves, 2009). Na Figura 11 está representado 
um reómetro rotacional. 
 
 
Figura 11. Reómetro Rotacional Physica MCR301
TM
 (Alves, 2009). 
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Os reómetros rotacionais podem ser de dois tipos: de tensão controlada, onde a 
tensão é controlada pelo reómetro e a deformação e a tensão são monitorizadas; e de 
deformação controlada onde se aplica uma deformação e a tensão resultante é 
monitorizada. As medidas das propriedades reológicas num reómetro rotacional são 
feitas a partir de um fluxo de corte, imposto pela rotação (em fluxo permanente) ou 
oscilação de uma geometria. As geometrias que podem ser utilizadas neste tipo de 
reómetro são: prato-prato, cone-prato e cilindros concêntricos (Alves, 2009). 
Na geometria prato-prato considera-se um escoamento torsional, formado entre os 
dois pratos, induzido pelo movimento de rotação do prato de cima (ver Figura 12 (a)). 
 
(a) 
 
(b) 
Figura 12. (a) Representação esquemática da geometria prato-prato (Santos, 2009); (b) 
Representação do sistema prato-prato (Schramm, 2000). 
 
A taxa de deformação para este escoamento é dada por (Whorlow, 1992): 
 
 
(9) 
 
em que R é o raio do prato e h a distância que separa os dois pratos, representados na 
Figura 12 (b). A viscosidade do fluido pode ser obtida através da seguinte expressão: 
 
25 
 
 
(10) 
 
A geometria cone-prato (ilustrada na Figura 13) é constituída por um prato plano 
horizontal e um cone invertido (com a ponta cortada), cujo vértice se localiza muito 
próximo do prato (Vasquez, 2007). 
 
 
Figura 13. Geometria Cone-Prato usada em reometria (Santos, 2009). 
 
A tensão de corte é uniforme em toda a amostra e relaciona-se com o binário, , 
através da seguinte expressão (Gomes de Castro, et al., 2001): 
 
 
(11) 
 
A medição nos cilindros concêntricos (Figura 14) consiste em colocar a amostra a 
analisar entre o espaço existente entre os dois cilindros, manter o cilindro com maior 
diâmetro exterior fixo e aplicar uma velocidade angular constante, ω, ao cilindro 
interior, de modo a promover um escoamento Couette (Santos, 2009). 
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Figura 14. (a) Cilindro exterior (de raio maior). (b) Geometria de encaixo na árvore do 
reómetro (Santos, 2009). 
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Capítulo 4. Desenvolvimento e Caracterização de 
Fluidos Bifásicos Análogos ao Sangue 
A primeira parte deste trabalho consistiu em selecionar e produzir um fluido 
análogo ao sangue e identificar as suas propriedades reológicas, aproximando as 
amostras ao comportamento reofluidificante, em que a viscosidade de corte é 
dependente do grau da taxa de deformação, como já foi mencionado no Capítulo 3. 
Alguns exemplos de materiais que apresentam este comportamento são: soluções 
poliméricas, polímeros derretidos, tintas, cola, etc.  
Neste capítulo será também demonstrada a importância da reometria de corte na 
escolha de soluções de análogos de sangue, destinadas a ser utilizadas in vitro de modo 
a imitar o sistema microcirculatório. Para tal, é comparada a reologia de um fluido 
análogo do sangue com a reologia do sangue humano e animal. 
De seguida serão explicados os métodos e materiais utilizados para a produção e 
medição das propriedades reológicas do fluido análogo ao sangue desenvolvido neste 
trabalho. 
4.1.Materiais e Métodos 
Para a realização deste trabalho foram preparadas diferentes soluções poliméricas 
de goma de xantano (XG) em 45 g de Dextrano com diferentes concentrações (1% e 5% 
w/w) de micropartículas de polimetilmetacrilato (PMMA) de 6 e 10 µm de diâmetro 
com 0,05% w/w de SDS (Dodecil Sulfato de Sódio) para evitar a aglomeração das 
micropartículas (Tabela 1). No Anexo A podem verificar-se as propriedades de todas do 
XG, do Dextrano e das micropartículas de PMMA. 
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Tabela 1. Nomenclatura e composição das soluções poliméricas. 
 Composição 
A1 116 ppm XG + Dextrano 40 + 1% de micropartículas de PMMA com 6 µm 
de diâmetro + 0,05% SDS 
A2 116 ppm XG + Dextrano 40 + 1% de micropartículas de PMMA com 10 µm 
de diâmetro + 0,05% SDS 
A3 116 ppm XG + Dextrano 40 + 5% de micropartículas de PMMA com 6 µm 
de diâmetro + 0,05% SDS 
A4 116 ppm XG + Dextrano 40 + 5% de micropartículas de PMMA com 10 µm 
de diâmetro + 0,05% SDS 
 
A solução aquosa de Dextrano 40, com massa volúmica de 1,05 g/cm
3
, tem como 
principal objetivo simular o plasma sanguíneo e apresenta características Newtonianas, 
por outro lado, as micropartículas simulam os glóbulos vermelhos. As micropartículas 
utilizadas apresentam um diâmetro de 6 µm e 10 µm, são em forma de pó, insolúveis na 
água e com uma massa volúmica de 1,2 g/cm
3
. 
Os materiais utilizados para a preparação do fluido análogo ao sangue foram: 
goblés de vidro, vidro de relógio, espátula com colher, pipetas, balança, agitador 
magnético, placa de agitação, papel, álcool e água destilada. Para a preparação das 
amostras foi realizado o seguinte procedimento, com uma temperatura ambiente de 
25ºC: 
 Foram preparadas duas soluções idênticas a uma concentração de 116ppm 
de goma de xantano em 45 g de Dextrano; 
 
 
Figura 15. Amostra de Dextrano 40 com goma de xantano. 
 
29 
 
 Colocaram-se na placa de agitação, com o agitador magnético durante 3 
dias. 
 
Figura 16. Amostras no agitador magnético. 
 
 Depois de medidas as curvas de fluxo, dividiram-se as amostras para 4 
frascos, com igual peso e acrescentou-se 1% de micropartículas de 6 µm, 
1% de 10 µm, 5% de 6 µm e 5% de 10 µm; 
 
 
Figura 17. Soluções poliméricas com diferentes concentrações de micropartículas de PMMA de 
6 e 10 µm de diâmetro. 
 
 Colocaram-se na placa de agitação durante um dia e acrescentou-se 0,05% 
de SDS (Sulfato Dodecyl Sódio) para as micropartículas não se 
agregarem; 
 Mediram-se as curvas reológicas de todas as amostras. 
 
Para a medição da variação da viscosidade em função da taxa de deformação 
utilizou-se o reómetro rotacional Anton-Paar/Physica MCR 301 com a geometria prato-
prato PP50, a uma temperatura de 20ºC, controlada pelo termostato do reómetro. Na 
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Figura 11, ilustrada no subcapítulo 3.4.1, pode visualizar-se o reómetro rotacional e a 
respetiva geometria. Os passos para utilização do reómetro estão detalhados no Anexo 
B. 
Os resultados obtidos após os ensaios realizados no reómetro são apresentados no 
subcapítulo seguinte. 
4.2. Apresentação e Discussão de Resultados 
Para a obtenção das curvas características do escoamento destas soluções, 
efetuaram-se três medições para cada uma das amostras de modo a garantir a variação 
da viscosidade em função da taxa de deformação. Após as três medições para cada uma, 
foi feita uma média e calculado o erro. Os resultados obtidos estão apresentados a seguir 
(Figura 18). 
 
Figura 18. Reologia dos fluidos análogos, com as diferentes concentrações e tamanhos das 
micropartículas. 
 
Como se pode observar, a viscosidade de todas as amostras diminui com o 
aumento da taxa de deformação mostrando assim um comportamento reofluidificante. A 
partir de um valor crítico da taxa de deformação (~ 500 s
-1
) a viscosidade começa a ser 
quase-constante. Segundo o que se observa na Figura 18, todas as amostras apresentam 
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uma curva reológica semelhante à do sangue humano e animal (neste caso, de porco), 
confirmando assim as soluções preparadas como fluidos análogos ao sangue. 
Com o objetivo de ajustar as curvas de viscosidade obtidas, efetuou-se o ajuste da 
média das três curvas para cada uma das amostras. Para tal, utilizou-se o modelo de 
Carreau, que é aplicável aos modelos reofluidificantes (Equação (2) apresentada no 
subcapítulo 3.1).  
Os resultados obtidos depois de realizados os ajustes, estão apresentados na 
Figura 19. 
 
Figura 19. Ajustes das curvas reológicas com aplicação do Modelo de Carreau. 
 
Depois de efetuado os ajustes das curvas reológicas obtiveram-se os valores dos 
parâmetros do Modelo de Carreau. Na Tabela 2 é possível visualizar esses resultados. 
Tabela 2. Resultados obtidos nos ajustes das amostras. 
Parâmetros A1 A2 A3 A4 
 0,005 0,005 0,005 0,006 
 0,017 0,034 0,023 0,034 
λ 0,987 0,747 1,044 0,759 
n 0,588 0,417 0,570 0,443 
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Pode então dizer-se que todos os valores obtidos são bastante próximos para todas 
as amostras. Como esperado, os análogos com maior quantidade de micropartículas e 
maior tamanho apresentam valores de viscosidade ligeiramente superiores. 
Após as medições reológicas, efetuou-se a observação do tempo de sedimentação 
das micropartículas para todos os análogos, à temperatura ambiente (20ºC). Na Figura 
20 estão representadas os quatro análogos e o respetivo tempo de sedimentação. 
 
                   t = 0 min                                  t = 25 min                         t = 18h e 40min 
Figura 20. Tempo de sedimentação das micropartículas. 
 
Observou-se que as amostras A1 e A2, com 1% de micropartículas apresentam 
um tempo de sedimentação maior. Por outro lado, as amostras A3 e A4 com 5% de 
micropartículas, sedimentam mais rapidamente, sendo que a amostra A4 de 5% de 
micropartículas de 10 µm sedimenta tão rápido que pode levar a complicações em 
ensaios experimentais como por exemplo nas medições das quedas de pressão. 
4.3.Conclusão 
Foram desenvolvidos quatro fluidos análogos ao sangue, cujas curvas de 
viscosidade em função da taxa de deformação resultaram em bom acordo com as curvas 
de viscosidade experimentais obtidas para o sangue humano e de animal. 
Concluiu-se ainda que a rápida sedimentação dos fluidos análogos com 5% de 
micropartículas sedimentam mais rápido que com 1%, assim, em trabalhos futuros é 
necessário encontrar uma solução para este facto, uma vez que se tornam pouco 
utilizáveis os análogos que sedimentam rapidamente. 
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Capítulo 5. Microfabricação e Escoamentos em 
microcanais 
A microfabricação é um termo associado geralmente a processos de fabrico de 
dispositivos em miniatura. Com o avançar do tempo, o conhecimento tecnológico 
evoluiu, tornando-se possível obter um grande controlo geométrico das estruturas 
fabricadas na escala mícron, permitindo a criação de ferramentas em diversas áreas. 
Neste capítulo será abordado todo o processo de microfabricação, ou seja, todos 
os materiais e métodos utilizados para obtenção dos microcanais. Os microcanais 
fabricados através do processo de xurografia apresentam secção próxima da retangular, 
sendo um simples e outro com uma estenose na zona central. Adicionalmente foi 
necessário testar microcanais fabricados por litografia suave (soft lithography) com uma 
contração hiperbólica de modo a facilitar a visualização do escoamento do sangue bem 
como dos fluidos análogos. Finalmente são apresentados e discutidos os resultados 
obtidos para a queda de pressão e da visualização do escoamento dos fluidos para 
obtenção da espessura da camada livre de células (CLC). 
Neste estudo será focado principalmente a microcirculação em canais com 
estenose, uma vez que esta doença (mencionada no subcapítulo 2.3) desempenha um 
papel importante no progresso da aterosclerose e enfarte. 
5.1. Materiais e Métodos 
Para uma melhor compreensão do que se passa na realidade, foram criados 
microcanais com e sem estenose com o objetivo de medir as quedas de pressão que 
ocorrem nos microcanais, e visualizar o escoamento do fluido análogo e do sangue de 
ovino de forma a perceber o comportamento das micropartículas e dos glóbulos 
34 
 
vermelhos, respetivamente. Utilizou-se também um dispositivo com microcanais 
hiperbólicos fabricados através de litografia suave, uma vez que estes apresentam 
medidas inferiores aos microcanais fabricados por xurografia e assim proporcionar a 
visualização da espessura da CLC. 
 
5.1.1. Microfabricação  
A evolução constante da microfabricação e dos materiais tem criado novas 
aplicações, mais complexas, mais eficazes e cada vez mais ambiciosas no que diz 
respeito à visão do futuro. Por norma, a combinação de várias tecnologias na cadeia de 
um determinado processo de fabricação pode ser necessária para a produção económica 
de dispositivos, incorporando características micro/nanométricas (Granado, 2010). 
O interesse atual em sistemas microfluídicos e microeletromecânicos (MEMS) 
para aplicações científicas, industriais e biomédicas têm levado ao desenvolvimento de 
métodos de microfabricação em duas e três dimensões (2-D e 3-D). Os métodos de 
fabricação inicial usaram as técnicas de fabricação de circuitos integrados em materiais 
semicondutores (Reyes, et al., 2002). 
No entanto, os processos complicados na fabricação, as dificuldades de ligação e a 
fragilidade do material semicondutor motivaram a técnicas de fabricação alternativas e a 
processos de prototipagem rápida. Os atuais métodos comerciais de prototipagem rápida 
para microestruturas incluem a micromodelação em polidimetilsiloxano (PDMS), 
estéreo litografia, litografia suave, estampagem a quente, entre outras. Devido à sua 
simples fabricação, a micromodelação em PDMS tornou-se um método de prototipagem 
comum no ambiente de laboratório, pois apresenta diversas vantagens como por 
exemplo a permeabilidade a gases que possibilita a cultura de células no interior dos 
microcanais, a transparência ótica, biocompatibilidade, boa adesão ao vidro, etc. 
(Bartholomeusz, et al., 2005). 
O PDMS é o silicone mais importante e apresenta a seguinte estrutura: 
 
Figura 21. Polímero PDMS (polidimetilsiloxano) (Ratner, et al., 2004). 
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O PDMS é um polímero versátil, contudo a sua utilização é muitas vezes limitada 
pela sua fraca resistência mecânica. Apresenta uma “espinha dorsal” de siloxano em vez 
de uma espinha dorsal de carbono. As suas propriedades são menos sensíveis à 
temperatura do que outros polímeros devido à sua baixa temperatura de transição vítrea. 
Os polímeros de PDMS podem ser transformados em redes tridimensionais 
elastoméricas por meio de reações catalisadas de reticulação, que criam ligações 
químicas entra as cadeias adjacentes. A fim de melhorar as suas propriedades 
mecânicas, o PDMS é geralmente formulado com cargas de reforço de sílica e, por 
vezes, a “espinha dorsal” de polissiloxano é também modificada com anéis aromáticos 
que podem endurecê-lo (Figura 22). A incorporação da carga de reforço na matriz 
reticulada reduz a viscosidade do material e aumenta a dureza e a resistência mecânica 
(Curtis, et al., 2008) 
 
Figura 22. Matriz elastomérica de Silicone (Ratner, et al., 2004). 
 
Devido à sua excelente flexibilidade e estabilidade, é utilizado numa grande 
variedade de próteses, tais como nas articulações dos dedos, válvulas cardíacas, 
implantes mamários, etc., e também em cateteres e tubos de drenagem (Ratner, et al., 
2004). 
De seguida serão explicados os métodos utilizados neste trabalho para a 
fabricação de microdispositivos, a xurografia e a litografia suave, onde é utilizado o 
PDMS. Estes dois métodos permitiram a construção dos microcanais pretendidos neste 
trabalho. 
 
Xurografia 
Recentemente, a xurografia mostrou ser um método eficaz para o 
desenvolvimento de canais microfluídicos. A xurografia usa uma plotter de corte que 
cria diretamente microestruturas em vinil, sem qualquer processo ou produtos químicos 
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da fotolitografia. As partes não desejadas dos polímeros são removidos e o polímero 
remanescente é colocada sobre uma placa, para depois ser utilizado (Greer, et al., 2007). 
Na Figura 23 estão representadas todas as etapas a realizar na xurografia. 
 
Figura 23. Diferentes etapas de microfabricação na xurografia. 1) Cortar a película; 2) Remover 
a película desnecessária em volta do modelo; 3) Colocar a fita de remoção; 4) Remover o 
modelo; 5) Transferir e pressionar o modelo para o sítio pretendido; 6) Remover a fita, 
permanecendo apenas o modelo (Bartholomeusz, et al., 2005). 
 
Em relação às outras técnicas de prototipagem rápida, esta é uma alternativa 
bastante atraente uma vez que é um processo rápido, com um tempo inferior a 90 
minutos, de baixo custo e não necessita de grandes instalações. Outra característica 
interessante da xurografia é a sua precisão dimensional (Greer, et al., 2007). 
Recentemente, a xurografia foi usada para criar microcanais com aplicação na 
microfuídica e analisados a partir de uma fita biocompatível, o qual foi usado para 
realizar a análise da fusão do ADN (Sundberg, et al., 2007). 
Recentemente, a xurografia (Bartholomeusz, et al., 2005) mostrou ser um método 
eficaz para o desenvolvimento de microcanais para aplicações microfluídicas, no 
entanto ainda existem poucos estudos desenvolvidos com esta técnica de prototipagem 
rápida. 
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 Fotolitografia/Litografia Suave 
A fotolitografia foi a primeira técnica utilizada para a construção de dispositivos 
microfluídicos, como adaptação da fabricação industrial de componentes eletrónicos 
micrométricos (Pinto, 2012). Para que este processo se realize é necessário seguir uma 
série de etapas, incluindo a litografia suave (Figura 24). 
 
 
Figura 24. Etapas principais da técnica de litografia suave (Lima, et al., 2013). 
 
Numa primeira fase, a geometria do canal é desenhada com auxílio de um 
Software de modelação geométrica, o AutoCad, de seguida é impressa uma máscara em 
poliéster de alta resolução (25400 dpi) com recurso a uma impressora. Através da 
aplicação de uma técnica de fotolitografia, o molde principal é fabricado sobre uma 
lâmina de vidro ou suporte de silício, com a aplicação de uma resina fotossensível (SU-
8). Depois do molde estar pronto, pode ser utilizado inúmeras vezes para fabricar 
microcanais. 
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Com o recurso a uma centrifugadora de deposição (conhecida como spin coater), 
é depositada uma camada muito fina de SU-8 na lâmina de vidro e, de seguida, exposta 
à luz ultravioleta (UV) por meio da máscara, com a geometria projetada, onde a resina 
adquire a geometria final. Após a exposição e através do revelador SU-8 é possível 
obter o molde desejado (Lima, et al., 2013). 
 
Geometria dos microcanais fabricados por xurografia 
Para a criação dos microcanais utilizou-se a técnica xurografia sendo necessárias 
três fases. Numa primeira fase, os microcanais foram desenvolvidos no Software 
AutoCad, para desenhar a geometria e colocar as formas com as medidas pretendidas. 
De seguida foi aplicado o processo de impressão de corte em vinil. Numa terceira e 
última fase prepararam-se os microcanais em PDMS. 
No AutoCad desenharam-se as geometrias em formato Cad vetorial e utilizaram-
se dois softwares compatíveis com o formato digital e a plotter de corte, o Coreldraw e 
o GreatCut, que permitem o corte da geometria desenhada, através da lâmina de corte 
da plotter Jaguar II (Figura 25). 
 
 
Figura 25. Plotter Jaguar II e vinil utilizado. 
 
A geometria utilizada para este estudo e as respetivas medidas são apresentadas na 
Figura 26. 
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Figura 26. Microcanais Retangulares, sem e com estenose, respetivamente. 
 
Na Tabela 3 estão as medidas correspondentes aos microcanais retangulares com e 
sem estenose utilizados neste trabalho. A espessura dos microcanais é representada pela 
letra e. 
 
Tabela 3. Medidas dos microcanais fabricados por xurografia. 
 Medida [µm] 
A 1991 
C 2864525 
Wu 800 
Wc 400 
e 95 
 
Uma vez impressos os microcanais, retiraram-se do vinil com a ajuda de um papel 
autocolante de transporte e uma pinça de pontas e colocaram-se em placas de Petri. 
Feito isto, passou-se à produção do PDMS que será posteriormente vazado nas placas. 
Este vai adquirir a forma da geometria dos microcanais que será depois selada a uma 
lâmina. Inicialmente tinham sido utilizadas lamelas, no entanto chegou-se à conclusão 
que as lâminas são mais adequadas para este trabalho. Na Figura 27 está representado o 
PDMS utilizado e o agente de cura. 
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Figura 27. PDMS e Agente de Cura. 
 
Para a produção do PDMS foram necessárias diferentes misturas, uma para o 
molde com a razão de 10:1 e a outra para selar os microcanais à lâmina com razão 20:1. 
No Anexo C, pode ver-se todo o procedimento para fabricação do PDMS e dos 
microcanais mais detalhadamente. 
O PDMS com razão 10:1 é vazado para as placas de Petri, sobre o molde, vão ao 
forno durante 20 minutos a 80ºC para curar e por fim são retirados das placas. São feitos 
os respetivos furos de entrada e saída, assim como as tomas de pressão para posterior 
medição (Figura 28). 
 
 
Figura 28. a) Microcanais curados; b) microcanais retirados da placa de Petri com os furos 
pretendidos. 
 
Depois de feitos os furos, os microcanais são selados às lâminas. Na preparação 
das lâminas é utilizado o PDMS com razão de 20:1. Para o espalhar de modo uniforme é 
utilizado o Spin Coater ligado a uma bomba de vácuo. Uma vez espalhado o PDMS, as 
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lâminas vão ao forno a 80ºC durante 20 minutos. Quando as lâminas estão prontas, são 
colados os microcanais sobre estas e colocadas novamente no forno durante 
aproximadamente 24 horas, a 80ºC (Figura 29).  
 
 
Figura 29. a) Spin Coater na preparação das lâminas; b) Microcanais prontos a serem 
utilizados. 
 
Utilizando a técnica xurografia, verificou-se que os microcanais fabricados 
apresentam alguns defeitos nas arestas, isto é, os ângulos retos não foram bem 
recortados pela lâmina da plotter. Estes efeitos poderão ser da plotter de corte  e podem 
influenciar as medições experimentais das quedas de pressão. Na Figura 30 é possível 
visualizar esses erros recorte da lâmina. 
 
Figura 30. Visualização microscópica dos defeitos nas arestas. 
 
Geometria dos microcanais fabricados por litografia suave 
Devido à limitação da técnica de xurografia em fabricar microcanais com 
dimensões inferiores a 100 µm foi necessário também testar microcanais hiperbólicos 
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(Figura 31) fabricados por litografia suave. Estes foram utilizados para verificar o efeito 
de uma contratação hiperbólica na espessura da CLC. 
 
 
Figura 31. Microcanal hiperbólico em que A tem um valor igual a 400 µm, D igual a 381,8 µm 
e uma espessura de 15 µm. 
 
5.1.2. Quedas de Pressão 
Para efetuar as medições experimentais das quedas de pressão utilizaram-se os 
microcanais fabricados através da xurografia. Para efetuar estas medições utilizou-se 
uma bomba de seringa Nemesys (Cetoni GmbH), uma seringa BD Discardit
TM
 de 5 [ml], 
um sensor de 15 [psi] que corresponde aproximadamente a 1 atmosfera, o software 
neMESYS UserInterface para programar a seringa e o software National Instruments 
LabView 8.2.1 para obtenção dos resultados. O procedimento experimental para 
medição da pressão está representado na Figura 32. 
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Figura 32. Procedimento experimental para medir as quedas de pressão. 
 
A queda de pressão foi apenas medida nos microcanais com estenose, que é o 
principal interesse deste trabalho. As tomas de pressão foram colocadas a 13,3 mm 
antes e depois da estenose. 
As velocidades utilizadas para a medição das quedas de pressão foram calculadas 
a partir dos valores da taxa de deformação obtidos nas curvas reológicas dos fluidos 
análogos ao sangue. Escolheram-se aleatoriamente determinadas velocidades com o 
intuito de obter diferentes valores repartidos ao longo das curvas de escoamento. A 
partir da equação seguinte calcularam-se os valores de taxa de deformação. 
 
 
(14) 
 
44 
 
Depois de calculados os valores de taxa de deformação, concluiu-se que as 
velocidades escolhidas estavam dentro das curvas reológicas. A cada velocidade 
corresponde um valor de caudal que é calculado através da seguinte fórmula: 
 
 (15) 
 
em que V é a velocidade em m/s e A a área do microcanal em m
2
. 
 
5.1.3. Visualização do Escoamento 
Com o objetivo de visualizar o escoamento dos fluidos análogos, utilizou-se o 
seguinte material: uma seringa de 10 ml Terumo, uma câmara de alta velocidade 
Olympus, uma bomba de seringa Harvard Apparatus, microscópio invertido Olympus, 
tubos de plástico, pontas de seringa e microcanais hiperbólicos. A Figura 33 representa 
o esquema de montagem para efetuar a visualização do escoamento do fluido análogo 
bem como o escoamento do sangue de ovino. 
 
 
Figura 33. Equipamentos utilizados para visualizar os escoamentos. 
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Através da visualização é possível medir a espessura da CLC formada antes e 
depois da contração dos microcanais hiperbólicos. Para tal, utilizou-se o Software 
ImageJ, que permite a análise de imagens adquiridas pela câmara de alta velocidade. 
5.2. Apresentação e Discussão dos Resultados 
A segunda parte deste trabalho tem como objetivo a medição das quedas de 
pressão dos fluidos análogos ao sangue e a medição da espessura da CLC. A medição 
da queda de pressão tem como finalidade melhorar o entendimento do comportamento 
dos fluidos análogos em microcanais com estenose (Figura 34). 
As velocidades utilizadas estão entre 0,00197 [m/s] e 0,065 [m/s], não podendo 
ultrapassar estes valores, caso contrário os microcanais rebentam. Estas velocidades 
encontram-se dentro da gama da taxa de deformação obtida na reologia dos fluidos 
análogos ao sangue (subcapítulo 4.2). 
 
 
Figura 34. Quedas de pressão obtidas experimentalmente para os quatro análogos do sangue 
nos microcanais com estenose obtidos por xurografia. 
 
Pela análise dos resultados obtidos, pode concluir-se que quanto maior é a 
velocidade maior é a queda de pressão, tal como acontece em todos os fluidos. As 
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curvas encontram-se ligeiramente inclinadas como consequência do comportamento 
reofluidificante. 
Verifica-se que a amostra A1 apresenta uma maior queda de pressão quando 
comparada com as outras amostras. No entanto, para as amostras com 5% de 
micropartículas foi bastante complicado medir a queda de pressão uma vez que as 
micropartículas têm tendência a sedimentar muito rapidamente, até mesmo na seringa 
que contém o fluido. Para o caso da amostra A4 as pressões registadas pelo sensor 
foram longe das esperadas, devido essencialmente às micropartículas que se 
encontravam sedimentadas tanto na seringa como no microcanal. 
Foram também medidas as quedas de pressão para a água nos microcanais com e 
sem estenose, como se pode visualizar na Figura 35. 
 
 
Figura 35. Queda de pressão da água nos microcanais com e sem estenose. 
 
A partir da análise experimental das quedas de pressão verificou-se que esta vai 
ser maior nos microcanais sem estenose e também que com o aumento da velocidade, 
aumenta também a queda de pressão nos microcanais. Para fluidos Newtonianos as 
quedas de pressão deveriam ser maiores nos microcanais com estenose. No entanto, os 
valores experimentais obtidos neste trabalho contrariam estes resultados pelo que 
provavelmente foram cometidos vários erros na medição, como a má posição e 
calibração do sensor, existência de bolhas durante a medição, entre outros. 
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Um outro objetivo deste trabalho foi verificar se a espessura da CLC formada pelo 
fluido análogo ao sangue era próxima à CLC formada pelo sangue de ovino. Para tal 
utilizaram-se microcanais hiperbólicos que apresentam uma largura menor que os outros 
microcanais. Assim, foi possível visualizar mais detalhadamente os escoamentos. 
Optou-se por utilizar o fluido análogo com 5% de micropartículas de 6 µm, uma vez 
que restava pouca quantidade dos outros fluidos e o sangue de ovino com 5% de 
glóbulos vermelhos. 
Para obter estes resultados utilizou-se o Software ImageJ, onde se seguiram 
algumas trajetórias das micropartículas de PMMA e dos glóbulos vermelhos, próximas 
das paredes, em cima e em baixo, antes e depois da contração do microcanal. 
Marcaram-se também dois pontos nas quatro paredes como pontos de referência. Com 
os valores obtidos no ImageJ, calculou-se a velocidade de todas as trajetórias e 
verificou-se que os vídeos analisados apresentavam velocidades semelhantes. 
Nas imagens que se seguem são apresentadas as trajetórias representativas das 
micropartículas e dos glóbulos vermelhos, respetivamente, para poder fazer a média dos 
valores e assim obter a espessura da CLC formada. 
 
 
Figura 36. Trajetórias representativas das micropartículas. 
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Figura 37. Trajetórias representativas dos glóbulos vermelhos. 
 
Através das Figuras 36 e 37 podemos concluir que, tanto as micropartículas como 
os glóbulos vermelhos tendem a afastar-se da parede do microcanal após passarem pela 
contração hiperbólica. Este aumento da CLC foi devido essencialmente ao escoamento 
extensional existente neste tipo de contrações hiperbólicas. 
Por outro lado, foi também verificado que as micropartículas têm tendência a 
aglomerar-se na zona da contração impedindo assim o seu escoamento, conforme 
mostra a Figura 38. 
 
 
Figura 38. Aglomeração das micropartículas na zona da contração. 
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Após o seguimento das trajetórias calculou-se a espessura da CLC formada pelo 
fluido análogo e pelo sangue de ovino. 
Para obter os resultados da espessura, subtraíram-se os valores das trajetórias 
marcadas no Image J ao valor médio dos pontos marcados nas paredes (Figuras 36 e 
37). Por último fez-se a média desse resultado. Na Figura 39 estão representados os 
valores médios obtidos antes e depois da contração do microcanal hiperbólico. 
 
 
Figura 39. Espessura média da camada livre de células. 
 
Neste gráfico pode observar-se que a espessura média da CLC é idêntica tanto 
para o fluido análogo como para o sangue de ovino. Contudo existem umas pequenas 
diferenças, principalmente depois da contração, visto que os GVs, após a contração, têm 
tendência a migrarem para mais próximo das paredes. 
Uma outra alternativa foi representar graficamente a espessura da camada livre de 
células antes e depois da contração, junto às paredes superiores e inferiores para o fluido 
análogo e para o sangue de ovino (Figura 40 e 41). 
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Figura 40. Espessura da camada livre de células formada na parte superior. 
 
 
Figura 41. Espessura da camada livre de células formada na parte inferior. 
 
Através da análise das Figuras 40 e 41 verifica-se que a espessura da CLC 
formada pelo fluido e pelo sangue é bastante semelhante, sendo esta espessura superior 
a jusante da contração do microcanal. Contudo, existem pequenas diferenças devido à 
aglomeração das micropartículas na zona da contração e à impossibilidade de realizar 
mais ensaios com o fluido análogo ao sangue. 
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5.3. Conclusão 
Nos fluidos análogos ao sangue, só se efetuaram as medições experimentais nos 
microcanais fabricados por xurografia, uma vez que foi o objetivo inicialmente previsto 
deste trabalho. O fluido análogo que apresentou maior queda de pressão foi o fluido 
com 1% de micropartículas de 6 µm. Para o caso das amostras de 5% de 
micropartículas, não foi possível obter valores experimentais concretos devido à rápida 
sedimentação das micropartículas. No caso da água efetuaram-se as medições nos 
microcanais com e sem estenose, observando-se que a queda de pressão é maior na 
ausência de estenose. Para um fluido Newtoniano, tal facto não deveria acontecer uma 
vez que quando há uma diminuição na área do escoamento, existem maiores perdas de 
carga e consequentemente deveria ocorrer um aumento da queda de pressão no 
escoamento. Este resultado poderá ter acontecido devido a erros nas medições 
experimentais. 
Relativamente à visualização, foram apenas utilizados os microcanais 
hiperbólicos e verificou-se que a CLC formada a jusante da contração é bastante 
semelhante tanto para o fluido análogo proposto como para o sangue de ovino testado. 
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Capítulo 6. Análise Numérica de Escoamentos em 
Microcanais 
A utilização de ferramentas computacionais para a solução de problemas de 
engenharia tem vindo a ganhar cada dia mais importância na rotina de um engenheiro. 
A Dinâmica dos Fluidos Computacional ou CFD (Computational Fluid 
Dynamics) é uma vertente da mecânica dos fluidos e consiste na resolução numérica de 
equações governativas e constitutivas que descreve o escoamento de fluidos, processos 
de transferência de massa e de calor. Estes métodos ajudam na caracterização e 
quantificação e para além disso são realizadas constantes aprimorações nos métodos, 
equações e testes de validação de softwares (White, 2002).  
Os pacotes ANSYS Workbench e Fluent pertencem aos softwares da Dinâmica de 
Fluidos Computacionais.  
O ANSYS Workbench foi desenvolvido para proporcionar um ambiente no qual, 
vários tipos de simulações possam ser realizadas, e atende a uma gama de ferramentas 
de otimização de design. Este pacote fornece o acesso às ferramentas necessárias para 
ler a geometria pretendida, criar as condições de contorno (cargas, restrições), resolver o 
problema específico, criar resultados razoáveis de visualização (imagens e animações) e 
relatórios sobre os resultados e ainda gerar as respetivas malhas (Queiroz, 2008). A 
geração das malhas computacionais de grande qualidade é indispensável pois através 
destas obtêm-se grandes êxitos nas simulações de CFD (Gaspar, et al., 2003). 
O Fluent é um pacote de software da CFD para simular os problemas de fluxo dos 
fluidos no interior das geometrias escolhidas para a simulação. Mostrou-se eficaz para 
uma variedade enorme de projetos de investigação, simplificando o trabalho, pois 
dispensa a necessidade de se realizar testes com modelos nos laboratórios. Fornece 
também gráficos das propriedades das variáveis como a densidade, velocidade, pressão 
e viscosidade do fluido no meio inserido com uma facilidade relativa, permitindo definir 
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as condições de fronteira, as propriedades do fluido, os materiais, etc.. Usa o método 
dos volumes finitos para resolver as equações que governam o movimento do fluido 
(Ferreira, 2009).  
O método dos volumes finitos é um método muito utilizado na resolução 
numérica de equações diferenciais. Para o implementar é necessário definir o domínio 
do problema e de seguida proceder à sua discretização, ou seja, dividi-lo em pequenos 
elementos designados por volumes finitos que em conjunto definem uma triangulação 
do domínio, isto é, a malha (Fernandes, 2003). 
O Fluent engloba diversas funcionalidades, incluindo o Gambit, onde também 
podem ser criadas as geometrias em 2D ou 3D através da definição de vértices, arestas 
ou volumes, permitindo a criação da respetiva malha, estruturada ou não, e a definição 
do tipo das condições fronteira. Tanto a geometria como a malha também poderão ser 
importadas de outros softwares externos como o ANSYS Workbench (Gaspar, et al., 
2003). 
As simulações numéricas tornam possível a solução de um conjunto de equações 
de difícil resolução analítica e permite a interpretação dos resultados obtidos, além da 
melhoria no processo de aprendizagem (Lopes, 2007). 
Existe um grande número de investigações que proporcionaram a compreensão do 
fluxo devido à presença de estenose relacionada com muitos estudos teóricos e 
experimentais (Razavi, et al., 2011). 
Chan et al. (2007) compararam o modelo de Carreau e a Lei de Potência com um 
modelo Newtoniano com 45% de estenose, com um perfil trapezoidal, e concluíram que 
em relação à velocidade, pressão e tensões de corte na parede, o modelo de Carreau 
apresenta poucas diferenças enquanto que a Lei de Potência tem diferenças mais 
significativas e tensões de corte nas paredes menores (Chan, et al., 2007). 
Sankar and Lee (2009) estudaram numericamente o fluxo através de uma estenose 
discreta usando o modelo de Herschel-Bulkley e descobriram que a queda de pressão e a 
tensão de corte na parede aumenta com o aumento da tensão de cedência ou a altura da 
estenose (Sankar, et al., 2009). 
O último objetivo deste trabalho é simular numericamente o escoamento dos 
fluidos análogos ao sangue nos microcanais retangulares com e sem estenose, através do 
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Software comercial ANSYS Workbench, utilizado como ferramenta de desenho e 
FLUENT para obter os resultados pretendidos, utilizando o modelo de Carreau. 
6.1. Materiais e Métodos 
Como se trata de uma simulação numérica de um problema, o único equipamento 
necessário é um computador de alto desempenho para facilitar a resolução das 
simulações numéricas. O computador utilizado apresentava um processador com 4 
gigabytes de memória RAM. 
Numa primeira etapa foi realizada uma análise de possíveis planos de simetria de 
modo a simplificar o domínio geométrico do problema através do ANSYS Workbench. 
Após realizado o estudo, iniciou-se a geração da geometria 3D na opção Geometry 
do ANSYS Workbench e da malha na opção Mesh. A geometria é formada por um 
retângulo no caso do microcanal sem estenose, e por um retângulo com uma contração 
retangular no microcanal com estenose. Inicialmente construi-se a geometria na 
totalidade, extrudiu-se a espessura real dos microcanais (95 µm), criaram-se as malhas e 
fez-se a simulação. De seguida apenas extrudiu-se metade da espessura dos microcanais 
com e sem estenose (47,5 µm) e ainda no microcanal sem estenose apenas se desenhou 
metade da altura (400 µm) e concluiu-se que com as simetrias os resultados eram iguais 
aos obtidos com os microcanais totais. Desta forma optou-se por utilizar os microcanais 
com simetrias para facilitar a resolução e diminuir o tempo das simulações. A Figura 42 
mostra as geometrias geradas no ANSYS Workbench. 
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Figura 42. a) Geometria do microcanal sem estenose; b) Geometria do microcanal com 
estenose. 
 
Depois de desenhada a geometria, foi criada a malha, sendo esta mais refinada 
junto às paredes de ambos os microcanais e nos ângulos retos da contração do 
microcanal com estenose, para que o Fluent resolva de forma escoamento do fluido. 
Na simulação de escoamento de fluidos, o tamanho e a quantidade das células da 
malha deve ser suficiente para detetar todos os detalhes do escoamento, não podendo 
também ser em demasia pois tornaria a resolução numérica muito demorada. Deve 
também ser uma malha estruturada, que neste caso foi uma tarefa fácil pois os 
microcanais utilizados são de geometria retangular. 
A criação de uma malha correta ajuda na diminuição dos erros, uma vez que é esta 
que nos informa se os resultados obtidos estão ou não corretos, isto é, por mais que se 
altere o número de elementos da malha, os resultados não alteram. Só é considerada 
uma malha correta quando se altera o número de elementos e os resultados não alteram. 
As Figuras 43 e 44 representam as malhas geradas para os microcanais sem e com 
estenose. 
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Figura 43. Malha gerada no microcanal sem estenose. 
 
 
Figura 44. Malha gerada no microcanal com estenose. 
 
Na Tabela 4 estão representados o número de elementos e nós finais para ambos 
os microcanais. 
 
Tabela 4. Número de elementos e nós. 
 Sem Estenose Com Estenose 
Nós 36120 181308 
Elementos 28500 147825 
 
O refinamento da malha considerado em todo o domínio de cálculo do modelo 
computacional gerado no Fluent tem como objetivo fundamental obter uma malha cujos 
volumes de controlo, se aproximem o mais possível de elementos quadriláteros. 
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Uma vez criada a geometria e a malha, estas foram importadas para o aplicativo 
Fluent, que implementa o método dos volumes finitos, e introduzidos os modelos 
matemáticos que descrevem o comportamento reológico reofluidificante. Foi também 
realizada a definição das propriedades dos fluidos análogos, das condições operativas e 
as especificações das condições de fronteira, para assim conseguir obter as soluções 
previstas. Os vários passos relevantes para efetuar todas as simulações numéricas estão 
detalhados no Anexo D. 
Como primeiro passo foi escolhida a opção Pressure-Based em que o 
constrangimento da conservação da massa (continuidade) do campo de velocidades é 
conseguido através de uma equação de pressão. Usa um algoritmo de solução em que as 
equações são resolvidas sequencialmente, separadas umas das outras uma vez que estas 
são não lineares e acopladas, são efetuadas de forma iterativa a fim de obter uma 
solução numérica convergente (Fluent, 2006). Optou-se também pela utilização de um 
regime viscoso-laminar, na opção Models, isto porque as velocidades utilizadas são 
baixas e o fluido move-se em camadas. 
Depois de selecionado o solucionador escolheu-se o método de acoplamento entre 
a equação de massa e a da quantidade de movimento, escolhendo-se a opção Simple que 
se usa em situações com pouca ou nenhuma turbulência no escoamento. Outra das 
opções a ter em conta é o fator de relaxação, na opção Momentum do Solution Control. 
Neste foi atribuído um valor de 0,001, ou seja, o Fluent utiliza 0,1% do resultado da 
iteração anterior na seguinte iteração. Foi utilizado este valor para a que a solução 
convergisse mais rapidamente, visto que a viscosidade do fluido vai ficando mais 
relaxada até atingir um estado estacionário. Reduz as variações bruscas no processo 
iterativo fomentando a estabilidade numérica e acelerando a convergência baseada na 
análise dos resíduos (Gaspar, et al., 2003). 
O método numérico utilizado para a resolução das simulações foi o modelo 
reológico de Carreau (Equação 2) que se encontra disponível no Fluent. Para a 
resolução foram inseridos os valores dos ajustes obtidos, explicados no subcapítulo 4.2 
na Tabela 2 (página 31), na opção Materials, Fluid. 
Um outro ponto a ter em conta é o método de discretização espacial, em que o 
Fluent apresenta quatro opções. As utilizadas foram Primeira Ordem para as 20 
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primeiras iterações e depois Segunda Ordem para mostrar mais detalhadamente a 
convergência das simulações. 
Os resultados obtidos numericamente são comparados com os resultados obtidos 
nas quedas de pressão experimentais.  
6.2.Apresentação e Discussão de Resultados 
O último objetivo deste trabalho é a medição das quedas de pressão dos fluidos 
análogos ao sangue, mas agora numericamente, e verificar se dão semelhantes às 
medições experimentais. 
As primeiras simulações numéricas foram realizadas com um fluido Newtoniano, 
a água. Para saber qual o valor da velocidade a utilizar, supuseram-se números de 
Reynolds (Re) e por fim calcularam-se os valores dos caudais a partir da seguinte 
equação: 
 
(16) 
 
onde  é a massa específica da água (998,2 Kg/m
3
), e corresponde à espessura do papel 
vinílico (95×10
-6
 m), a é a altura do microcanal (800×10
-6
 m),  a viscosidade da água e 
Re tem valores iguais a 0,01, 0,1, 0,5, 1, 1,5, 2, 4, 6, 8 e 10. 
A equação (16) é obtida recorrendo à definição do número de Reynolds: 
 
 
(17) 
 
em que V é a velocidade obtida  pela seguinte equação: 
 
 (18) 
 
60 
 
em que A é a área do microcanal (a×b). 
O diâmetro hidráulico é dado pela equação que se segue: 
 
 
(19) 
 
onde A é a área do microcanal e P o perímetro. 
Depois de calculada a velocidade, prosseguiu-se para as simulações numéricas. 
Quando se obteve o valor das quedas de pressão para a água, para os microcanais sem e 
com estenose, decidiu verificar-se se os valores obtidos estavam corretos, para depois 
poder prosseguir com as restantes simulações. Para tal, calculou-se o número de 
Poiseuille (Po), uma vez que se trata de um escoamento laminar e esta lei relaciona o 
coeficiente de atrito (Cf) com o número de Reynolds. Para tal obteve-se o valor de a/b 
sendo o resultado aproximadamente 0,1. De seguida fez-se uma interpolação dos 
valores apresentados na Figura 45 para a secção retangular através do software GetData 
Graph Digitizer. 
 
 
Figura 45. Comparação dos números de Poiseuille para várias secções de condutas quando o 
número de Reynolds é escalado pelo diâmetro hidráulico (Shah, et al., 1978). 
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Depois de encontrado o valor de Poiseuille no gráfico (valor teórico), comparou-
se com o valor analítico. Este último foi obtido pelas seguintes equações: 
 
 
(20) 
 
onde  é obtido nas simulações e o Dh é o diâmetro hidráulico. 
 
 
(21) 
 
Cf é o coeficiente de atrito. 
 
 (21) 
 
Através desta última equação obteve-se o número de Poiseuille analítico e 
comparou-se com o valor obtido através do gráfico (Figura 45). Na Tabela 5 estão 
representados os valores obtidos analiticamente sendo que os valores para as quedas de 
pressão foram obtidos através das simulações. 
 
Tabela 5. Valores obtidos analiticamente de f, Cf e Po para o microcanal sem estenose. 
Q [m
3
/s] V [m/s] Re P/L [Pa/m] f Cf Po 
4,48E-12 0,000059 0,01 83,36359 8152,46 2038,11 20,38114 
4,48E-11 0,0005899 0,1 833,35032 814,986 203,747 20,37466 
2,24E-10 0,0029493 0,5 4166,7586 162,998 40,7494 20,37469 
4,48E-10 0,0058988 1 8334,89265 81,5097 20,3774 20,37742 
6,72E-10 0,0088482 1,5 12501,7071 54,3371 13,5843 20,37642 
8,97E-10 0,0117974 2 16669,85512 40,7563 10,1891 20,37814 
1,79E-09 0,0235951 4 33338,24402 20,3766 5,09414 20,37656 
2,69E-09 0,0353921 6 50007,88968 13,585 3,39624 20,37746 
3,59E-09 0,0471903 8 66676,83714 10,1883 2,54708 20,37667 
4,48E-09 0,0589878 10 83346,20353 8,1507 2,03768 20,37675 
 
Através da análise da Tabela 5 verifica-se que o número de Poiseuille permanece 
constante. O objetivo destes cálculos foi verificar se o valor de Po analítico e teórico 
eram próximos, com um erro relativo de 1,4%. Pode ainda afirmar-se que a malha 
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utilizada é a correta. O mesmo foi realizado para o microcanal com estenose para a água 
(Anexo E). Ter em atenção que na zona da estenose o cálculo de Po é efetuado através 
do diâmetro hidráulico da zona de estenose, com a área e o perímetro da estenose. As 
fórmulas são as mesmas que as utilizadas nos cálculos do microcanal sem estenose. 
O valor do Po analítico no microcanal com estenose na secção de entrada e saída 
deu aproximadamente 20,3 e na estenose 18,02 e os obtidos teoricamente 20,9 e 18,5 
respetivamente. 
Os resultados numéricos e experimentais da queda de pressão para a água para os 
microcanais sem e com estenose estão representados na Figura 46. 
 
 
Figura 46. Comparação das quedas de pressão obtidas experimental e numericamente para a 
água nas geometrias com e sem estenose. 
 
Pela análise do gráfico verifica-se que existe alguma diferença entre os resultados 
experimentais e os numéricos. Isto deve-se ao facto de existirem erros experimentais um 
pouco complicados de controlar, como por exemplo a má calibração do sensor e a 
presença de bolhas de ar dentro dos tubos de medição. Pode dizer-se ainda que a queda 
de pressão numérica é um pouco maior nos microcanais com estenose quando 
comparados com os microcanais sem estenose, como era expectável.  
Com o objetivo de verificar se os resultados das simulações relativos à queda de 
pressão da água no microcanal com estenose, calculou-se variação da pressão analítica. 
Para tal utilizou-se a equação seguinte. 
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(22) 
 
onde o Po analítico, o comprimento L e o diâmetro hidráulico Dh variam na zona de 
estenose, bem como o cálculo da velocidade. 
Nas simulações numéricas para obter a variação da pressão apenas se utilizou a 
velocidade de entrada do microcanal com estenose, uma vez que a zona de entrada é a 
mais relevante para efetuar as simulações. 
Na Tabela 6 estão os valores obtidos para a variação da pressão analítica e 
numérica para a água no microcanal com estenose. 
 
Tabela 6. Comparação dos resultados para a variação da pressão analítica e numérica para a 
água no microcanal com estenose. 
Re 
P(teo) [Pa] 
Entrada 
P(teo) [Pa] 
Saída 
P(teo) [Pa] 
Estenose 
P [Pa] 
Analítico 
P [Pa] 
Numérico 
0,01 1,14244 1,14244 0,36843 2,6533 2,58063 
0,1 11,42407 11,42407 3,68427 26,5324 25,7986 
0,5 57,12037 57,12037 18,42137 132,6621 128,9952 
1 114,24431 114,24431 36,84273 265,3314 258,0320 
1,5 171,36621 171,36621 55,2641 397,9965 387,0354 
2 228,48149 228,48149 73,68547 530,6484 516,0794 
4 456,97827 456,97827 147,37093 1061,3275 1032,1887 
6 685,44446 685,44446 221,0564 1591,9453 1548,3229 
8 913,95653 913,95653 294,74186 2122,6549 2064,5585 
10 1142,44312 1142,44312 368,42733 2653,3136 2580,8837 
 
Segundo os resultados obtidos, representados na Tabela 6, verifica-se que a 
variação da pressão analítica e numérica apresenta valores muito próximos o que 
justifica que a malha utilizada está correta e a opção de utilizar as simulações numéricas 
é um bom método para resolver estes problemas que surgem no dia-a-dia. 
Depois de todos os testes realizados com a água, efetuou-se a análise dos fluidos 
análogos ao sangue e os resultados obtidos no Software Fluent estão representados a 
seguir. 
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Figura 47. Quedas de pressão obtidas nos microcanais sem estenose. 
 
Analisando Figura 47 anterior pode verificar-se que as amostras com 5% de 
micropartículas apresentam uma ligeira maior queda de pressão. 
 
 
Figura 48. Quedas de pressão obtidas nos microcanais com estenose. 
 
Como verificado na Figura 48, neste último gráfico observa-se o mesmo 
comportamento, em que a queda de pressão é superior nas amostras com 5% de 
micropartículas. Pode ainda verificar-se que a amostra A2 apresenta valores menores 
65 
 
que a amostra A1, isto porque nos ajustes efetuados, os valores da amostra A2 são 
ligeiramente mais baixos que a A1, daí que as quedas de pressão sejam menores. A 
Figura 49 representa as quedas de pressão obtidas numericamente nos microcanais com 
e sem estenose. 
 
 
Figura 49. Comparação dos resultados obtidos para a queda de pressão nos microcanais com e 
sem estenose. 
 
Através da visualização da Figura 49 pode dizer-se que as quedas de pressão nos 
microcanais sem estenose apresentam valores superiores aos obtidos nos microcanais 
com estenose. Pela visualização das tabelas apresentadas a seguir pode concluir-se isso 
com mais facilidade. Na contração (estenose) a taxa de deformação é maior o que 
provoca uma diminuição da viscosidade (segundo o que se observa nas respetivas 
curvas de escoamento) pois estamos perante um fluido reofluidificante, o que vai 
contrariar o aumento da pressão. 
Nas Tabelas 7 e 8 são apresentados os valores obtidos experimental e 
numericamente nos microcanais com estenose, visto que o objetivo principal é comparar 
estes resultados e verificar se existe igualdade entre eles. 
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Tabela 7. Quedas de Pressão obtidas experimentalmente. 
 
P Experimental 
V [m/s] A1 [Pa] A2 [Pa] A3 [Pa] A4 [Pa] 
0,00197 481,9682 447,5265 224,3588 515,5059 
0,00263 653,6791 539,0902 577,6527 
 
0,00395 1025,421 762,4712 775,2751 
 
0,005 1317,913 1025,243 1135,709 
 
0,0065 1718,673 1275,791 1376,542 
 
0,008 2091,863 1665,797 1575,776 
 
0,013158 3328,723 2604,205 2464,911 
 
0,019737 4856,316 3996,419 3702,139 
 
0,026316 6352,61 4980,154 5749,73 
 
0,032895 7228,674 6155,84 6725,578 6691,301 
0,039474 8754,797 7397,198 
  
0,065 13727,72 11705,5 
  
 
Tabela 8. Quedas de Pressão obtidas nas simulações numéricas. 
 
P Numérico 
V [m/s] A1 [Pa] A2 [Pa] A3 [Pa] A4 [Pa] 
0,00197 609,4337 643,2956 673,802 738,4691 
0,00263 788,6302 812,2696 866,3426 940,1849 
0,00395 1138,472 1138,694 1240,53 1331,613 
0,005 1411,654 1391,705 1531,536 1636,114 
0,0065 1796,435 1747,333 1940,713 2064,728 
0,008 2177,11 2098,139 2344,229 2488,392 
0,013158 3474,394 3292,775 3715,828 3932,245 
0,019737 5068,65 4759,12 5396,106 5707,561 
0,026316 6669,329 6231,121 7079,652 7491,24 
0,032895 8257,995 7692,658 8748,754 9263,221 
0,039474 9838,033 9146,308 10407,05 11027,17 
0,065 15889,95 14723,8 16775,6 17794,57 
0,08 19426,05 17985,45 20450,73 21754,51 
0,132 31599,28 21011,74 33182,67 35413,77 
0,263 61999,21 57401,12 64932,99 69624,93 
 
Pela análise das Tabelas 7 e 8 pode afirmar-se que os resultados obtidos 
numericamente apresentam valores de queda de pressão mais elevados, o que era de 
esperar pois nas experiências foram cometidos diversos erros incontroláveis que em 
trabalhos futuros é necessário ter mais atenção. 
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De seguida são apresentados os gráficos das propriedades das variáveis pressão, 
velocidade e viscosidade dos fluidos análogos nos microcanais com estenose para a 
amostra A1. 
 
  
Figura 50. Quedas de Pressão para velocidade igual a 0,00197 m/s. 
 
  
Figura 51. Variação da Velocidade para velocidade igual a 0,00197 m/s. 
 
 
 
Figura 52. Variação da Viscosidade para velocidade igual a 0,00197 m/s. 
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Através da análise das figuras anteriores, pode afirmar-se que a pressão vai 
diminuindo ao longo do microcanal em relação à posição no eixo x, a velocidade é 
superior na contração do microcanal, pois a velocidade está relacionada com o caudal e 
a área, ou seja, como há uma diminuição na área de escoamento, a velocidade vai 
aumentar, e a viscosidade apresenta valores inferiores na zona central do microcanal 
diminuindo juntos às paredes. Para além do aumento da velocidade do fluido na 
estenose, pode observar-se também um aumento no declive da queda de pressão. 
Nas Figuras 53, 54 e 55 está representado o comportamento do escoamento da 
amostra A1 no microcanal sem estenose. 
 
  
Figura 53. Quedas de Pressão para velocidade igual a 0,00197 m/s no microcanal sem estenose. 
 
  
Figura 54. Variação da Velocidade para velocidade igual a 0,00197 m/s no microcanal sem 
estenose. 
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Figura 55. Variação da Viscosidade para velocidade igual a 0,00197 m/s no microcanal sem 
estenose. 
 
Com a visualização dos resultados acima representados, verifica-se que existe 
uma queda de pressão ao longo do microcanal, como verificado no microcanal com 
estenose. Não obstante, devido à ausência da estenose, a taxa da queda de pressão é 
constante ao longo do microcanal. Relativamente à velocidade, esta é inferior junto às 
paredes e superior no centro do microcanal, não existindo qualquer variação ao longo do 
microcanal, pelo que o escoamento se encontra completamente desenvolvido. A 
viscosidade, como era previsto, tendo em conta o comportamento reofluidificante destes 
fluidos, apresenta valores menores junto às paredes do microcanal e maiores no centro. 
Contudo, como o perfil de velocidade se encontra desenvolvido, a viscosidade não 
altera ao longo do microcanal. O mesmo acontece para as restantes velocidades e 
amostras nos microcanais sem estenose. 
Os resultados obtidos para a amostra A2 são apresentados de seguida para a 
velocidade 0,00197 m/s. 
  
Figura 56. Quedas de Pressão para velocidade igual a 0,00197 m/s. 
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Figura 57. Variação da Velocidade para velocidade igual a 0,00197 m/s. 
 
 
  
Figura 58. Variação da Viscosidade para velocidade igual a 0,00197 m/s. 
 
Com esta amostra representada nas figuras anteriores, verifica-se o mesmo 
comportamento que na primeira amostra. 
De seguida são apresentados os resultados para a amostra A3 para a mesma 
velocidade que as anteriores. 
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Figura 59. Quedas de Pressão para velocidade igual a 0,00197 m/s. 
 
 
 
Figura 60. Variação da Velocidade para velocidade igual a 0,00197 m/s. 
 
 
 
Figura 61. Variação da Viscosidade para velocidade igual a 0,00197 m/s. 
 
Mais uma vez, verifica-se um comportamento semelhante às amostras anteriores. 
Por último são apresentados os resultados para a amostra de A4. 
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Figura 62. Quedas de Pressão para velocidade igual a 0,00197 m/s. 
 
 
 
Figura 63. Variação da Velocidade para velocidade igual a 0,00197 m/s. 
 
 
 
Figura 64. Variação da Viscosidade para velocidade igual a 0,00197 m/s. 
 
No anexo G estão apresentados os resultados apenas para as velocidades 0,019737 
m/s e 0,263 m/s para as quatro amostras, visto que são quinze velocidades e dariam 
muitas imagens. 
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Através da visualização das imagens anteriores pode afirmar-se que a queda de 
pressão é superior para as amostras de 5% de micropartículas, a variação da velocidade 
é basicamente igual para todas as amostras e a viscosidade é superior nas amostras que 
contêm micropartículas de 10 µm. 
6.3. Conclusão 
Com os resultados obtidos através do Software Fluent concluiu-se que as quedas 
de pressão nos microcanais sem estenose apresentam valores superiores aos obtidos nos 
microcanais com estenose. Verificou-se também que as quedas de pressão são 
superiores para as amostras com 5% de micropartículas de 6 µm e 10 µm. Concluiu-se 
ainda que estas apresentam valores mais elevados que os resultados obtidos 
experimentalmente para as quedas de pressão, o que era de prever uma vez que os erros 
cometidos nas experiências influenciam negativamente os resultados, fazendo com que 
não sejam totalmente corretos. Pode ainda afirmar-se que existe uma fator de diferença 
entre eles de aproximadamente 1,5 Pa. 
Um outro fator que influencia nesta diferença foi o facto de que os microcanais 
impressos não são geometricamente exatamente iguais aos desenhados no ANSYS 
Workbench, apenas foram desenhados a partir da primeira toma até ao início da segunda 
toma de pressão. 
Por último, as simulações numéricas revelaram o perfil de velocidade e o perfil de 
viscosidade no microcanal. Como consequência da forma do perfil de velocidade, a 
viscosidade é menor junto das paredes devido ao comportamento reofluidificante do 
fluido, já que este é submetido a taxas de corte maiores junto à parede do que no centro 
do microcanal. Relativamente às quedas de pressão, o facto de termos uma estenose 
muito curta em comparação com o comprimento do microcanal, faz com que a 
influência da estenose na queda de pressão total seja pequena. 
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Capítulo 7. Conclusão e Trabalhos Futuros 
7.1. Conclusão 
Neste estudo desenvolveram-se com sucesso, soluções bifásicas reologicamente 
análogas ao sangue. Estas soluções bifásicas contêm micropartículas de PMMA com o 
intuito de simular os glóbulos vermelhos presentes no sangue real e observar a formação 
da camada livre de células (CLC). Verificou-se que estes fluidos análogos ao sangue 
apresentam um comportamento reofluidificante tal como o sangue (humano e de 
animal), obtendo resultados próximos à curva reológica do sangue. Assim, podemos 
concluir que a viscosidade destes fluidos varia em função da taxa de deformação, 
existindo uma proporcionalidade inversa, ou seja, quando aumenta a taxa de 
deformação a viscosidade diminui. 
Quanto à fabricação dos microcanais, as principais conclusões retiradas deste 
estudo é que a técnica de fabricação utilizada, a xurografia, é uma técnica capaz de 
fabricar microcanais a baixo custo. Através desta técnica foi possível fabricar em 
dimensões à escala mícron e posteriormente efetuar as medições das quedas de pressão. 
Relativamente à visualização do escoamento foram apenas utilizados os microcanais 
hiperbólicos uma vez que apresentam uma largura menor que os microcanais fabricados 
por xurografia. Desta forma foi possível visualizar mais detalhadamente os 
escoamentos. A xurografia apresenta inúmeras vantagens relativamente a outras 
técnicas por recorrer a equipamentos materiais de menor custo e ser de fácil utilização. 
Em contrapartida, através desta técnica só foi possível produzir microcanais com 
dimensões superiores a 100 microns, o que não possibilitou a visualização detalhada do 
comportamento da CLC ao longo do canal. 
As quedas de pressão obtidas experimentalmente para os fluidos análogos ao 
sangue apresentam valores ligeiramente superiores para o fluido com 1% de 
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micropartículas de 6 µm quando comparado com as outras amostras. Para o caso das 
amostras com 5% de micropartículas foi bastante complicado medir a queda de pressão 
uma vez que as micropartículas têm tendência a sedimentar muito rapidamente o que 
dificulta a leitura da queda de pressão pelo sensor, isto porque as micropartículas se 
encontram tanto na seringa como no microcanal. 
Através das visualizações do escoamento nos microcanais hiperbólicos foram 
seguidas as trajetórias individuais das micropartículas e dos GVs próxima da contração, 
e os resultados demonstraram que depois da contração as micropartículas e os GVs 
tendem a afastar-se da parede do microcanal. Deste modo conclui-se que o fluido com 
5% de micropartículas de 6 µm e o sangue com concentração de 5% de glóbulos 
vermelhos formam uma espessura de CLC mais elevada após a contração hiperbólica do 
microcanal. Este aumento da CLC deve-se ao facto de existir um escoamento 
extensional neste tipo de contrações. 
Por último conclui-se que as simulações numéricas são ferramentas bastante 
importantes na resolução de problemas sobre o escoamento de fluidos Newtonianos e 
não-Newtonianos. Os resultados obtidos demonstraram que para a água a queda de 
pressão nos microcanais com estenose é ligeiramente maior, como previsto, isto porque 
há uma diminuição na área na zona da contração o que provoca maior velocidade e 
consequente maior queda de pressão. Contudo, o mesmo não se verifica nos fluidos 
análogos ao sangue porque na presença de uma contração, a taxa de deformação vai ser 
maior o que causa uma diminuição da viscosidade, pois estamos perante um fluido 
reofluidificante, contrariando deste modo o aumento da pressão. 
Os resultados aqui apresentados fornecem conhecimentos fundamentais para uma 
melhor compreensão do fluxo sanguíneo na microcirculação e em microdispositivos 
biomédicos. 
7.2. Trabalhos Futuros 
Como trabalhos futuros seria ótimo prosseguir com o estudo deste tema de 
interesse geral uma vez que existem diversos pormenores que necessitam de um estudo 
mais aprofundado. Deste modo, sugiro os seguintes pontos relevantes para trabalhos 
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futuros: fabricar microcanais com medidas inferiores aos produzidos e utilizar uma 
plotter de corte mais precisa com o objetivo de produzir moldes com melhor qualidade; 
melhorar os desenhos dos microcanais efetuados no ANSYS Workbench; encontrar o 
material mais adequado para a fabricação dos microcanais, que possua maior resistência 
de forma a não quebrarem tão facilmente; realização de mais testes experimentais quer 
nas quedas de pressão quer nas visualizações do escoamento dos fluidos e com uma 
diversa gama de velocidades; controlar erros cometidos nas medições experimentais, 
como a calibração do sensor, a presença de bolhas nas medições tanto com a água como 
com os fluidos análogos ao sangue e encontrar uma solução para o problema de 
sedimentação e aglomeração das micropartículas que dificultaram as medições e as 
visualizações do escoamento. 
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Anexo A 
Propriedades do Dextrano 40, do polímero XG e das micropartículas de PMMA. 
Dextrano 40 
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Goma de Xantano (XG) 
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Polimetilmetacrilato (PMMA) 
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Anexo B 
Protocolo para utilização do reómetro rotacional: 
 Ligar o fornecedor de ar comprimido e ajustar a pressão a 5 bar. 
 Ligar o reómetro e esperar pela mensagem “Status-Ok” que aparece na última 
linha do monitor do reómetro. 
 Ligar o computador e o Software que controla o reómetro (RHEOPLUS). 
 Ligar o controlador de temperatura (thermostatic bath). 
 Mover a cabeça do reómetro até à posição de referência – i.e. máximo gap. Isto 
pode ser feito usando o painel do reómetro: clicar na tecla Online (a luz verde 
desaparece) e de seguida pressionar a tecla Ref. 
 Remover o sistema de proteção que imobiliza a cabeça do reómetro. 
 No Software do reómetro abrir o painel de controlo (Measuring Device – 
Control Panel Window) e: 
 Inicializar o equipamento a partir do Software para estabelecer a 
comunicação, selecionando a opção Inicialize. 
 Colocar o valor de temperatura pretendida para o teste e clicar Set. 
 Montar a geometria de medida/sistema (por exemplo, cone, prato): 
 Levantar a estrutura do acoplamento; 
 Inserir o encaixe da geometria, alinhando as marcas num e 
noutro; 
 Baixar a estrutura de acoplamento; 
 Escolher a opção STANDARD LIQUID no menu do painel de controlo; 
 Clicar em Set Zero Gap (obrigatório se a geometria a utilizar é cone-
prato ou prato-prato); 
 Mover a cabeça do reómetro clicando Lift Position (por exemplo 50 mm) 
e remover a geometria de medida; 
 Baixar a cabeça do reómetro para a posição de 0,5 mm (Meas. Position); 
 Calibrar a inércia do reómetro: clicar Service – Inertia Drive - Start – 
Save; 
 Mover a cabeça do reómetro pressionando a tecla Lift Position e montar 
a geometria de medida; 
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 Baixar a geometria de medida para a posição de medida (clicando Meas. 
Position); 
 Esperar pelo equilíbrio térmico; 
 Mover a cabeça do reómetro para a posição igual a 0,5 ou 1,0 mm (deve 
ser a mesma que se usou para a calibração da inercia).  
 Calibra a inercia da geometria de medida: clicar Service – Inertia Meas. 
System – Start – Save; 
 Abrir ou criar um novo Workbook em File – New; 
 Selecionar o tipo de teste que queremos utilizar em Standart Templates; 
 Abrir a janela Measurement Window e definir os parâmetros requeridos 
para cada teste; 
 Voltar ao painel de controlo: 
 Mover a cabeça do reómetro clicando Lift Position (por exemplo 
50 mm) e montar a geometria de medida; 
 Colocar a amostra de modo a não transbordar para fora da 
geometria de medida; 
 Baixar a cabeça do reómetro clicando Measurins Position; 
 Selecionar Continue e o sistema mover-se até à posição final de 
medida; 
 Esperar que se atinga o equilíbrio térmico; 
 Clicar em Reset Normal Force. 
 Voltar à janela Measurement Window e verificar a incompatibilidade 
usando a opção Check Profile. Nesta janela pode verificar-se se existem 
erros ou não, caso não existam, fechar a janela e continuar; 
 Iniciar o teste clicando Start; 
 Depois de terminar o teste, mover a geometria de medida antes de levantar 
completamente a cabeça do reómetro; 
 Remover e limpar a geometria de medida e colocar no devido lugar; 
 Remover o resto da amostra na parte de baixo do sistema e limpar 
cuidadosamente; 
 Mover a cabeça do reómetro até à posição de referência e colocar o sistema de 
proteção no reómetro; 
 Baixar a cabeça do reómetro até estar completamente imobilizada; 
 Copiar todos os dados, fechar o Software e desligar o reómetro e o termostato; 
 Reduzir a pressão e desligar o fornecedor de ar comprimido; 
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Anexo C 
Protocolo de preparação do PDMS e respetivos microcanais. 
 Medir o PDMS e o agente de cura, sabendo que para os microcanais a razão 
utilizada é de 10:1; 
 Misturar bem estes dois componentes e levar ao exsicador para retirar todas as 
bolhas formadas, colocando o copo da mistura dentro deste e ligar a bomba de 
vácuo; 
 Verter o PDMS para as placas de Petri já com os microcanais (6 em cada), de 
modo que a camada tenha aproximadamente 5 mm de altura; 
 Com uma agulha muito fina, tentar rebentar as bolhas que se formaram ao verter 
a mistura, e de seguida colocar novamente no exsicador para retirar 
completamente as bolhas; 
 Colocar as placas de Petri no forno a 80ºC durante 20 minutos; 
 Preparação das lâminas: 
 Prepara a mistura de PDMS numa razão de 20:1; 
 Forrar a Spin Coater com papel de alumínio e papel transparente, colocar 
um círculo em acetato com um furo no meio no centro da Spin Coater, 
para quando a bomba de vácuo estiver ligada, existir vácuo de modo a 
“prender” a lâmina; 
 Colocar a lâmina e com a ajuda de uma espátula adicionar uma pequena 
quantidade de PDMS; 
 Ligar a bomba de vácuo e a Spin Coater clicando Pump – Run. Esta vai 
trabalhar a duas velocidades diferentes. Esperar que pare e acenda a luz 
verde. Desligar a bomba de vácuo e retirar a lâmina; 
 Levar ao forno a 80ºC durante 20 minutos; 
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 Retirar os microcanais do forno e fazer os respetivos furos nas entradas, saídas e 
tomas de pressão com pontas de seringas adequadas para o pretendido; 
 Passados os 20 minutos retirar as lâminas do forno e colar os microcanais sobre 
estas e colocar de novo no forno a 80ºC. Espera aproximadamente 24 horas. 
Passadas estas horas, estão prontos a serem utilizados. 
 
Propriedades químicas do PDMS: 
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Anexo D 
Protocolo para utilização do Fluent 
 General: Pressure-Based; Velocity Formulation Absolute; Time: Steady; 
 Models: Viscous-Laminar; 
 Materials: Fluid; Properties: density [kg/m3]=1050, viscosity [kg/ms]-Carreau-
Shear Rate Dependent, inserir o valor das constantes obtidas nos ajustes; 
 Cell Zone Conditions: Solid, type – Fluid; 
 Boundary Conditions: Inlet – Velocity Inlet, Outlet – Outflow, Symmetries and 
walls; 
 Reference Values: Compute from Inlet; 
 Solution: Solution Methods – Scheme Simple, Spatial Discretization – Gradient 
Green Gauss Cell Based, Pressure – Standard, Momentum – Second Order 
Upwind; 
 Solution Controls: Pressure 0.3, Density 1, Body Forces 1, Momentum=1e-3; 
 Monitors: Iterations to plot 10000, Iterations to Store 10000; 
 Solution Initialization: Compute from Inlet, Initialize; 
 Calculation Activities: Auto-save Every 100 iterations, Edit Maximum number 
of Data Files 1; 
 Run Calculation: Number of iterations 20000, Calculate. 
Para visualizar os resultados obtidos através do Fluent: 
 Graphics and Animations: Contours - filled, Surfaces - Symmetries, Display; 
 Plots: XY Plot – Plot Direction X, Surfaces, New Surface, Line/Rake (Line in 
the center of the channel (x=0, y=0.4 e z=0 e x1=28.64525, y1=0.4 e z1=0), 
Write to file, Write; 
 Reports: Surface Integrals, Report Type – Area Weighted Average, Surfaces – 
Inlet and Outlet, Compute. 
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Anexo E 
Resultados obtidos no microcanal com estenose com a água no cálculo analítico 
do número de Poiseuille. 
 
Tabela 9. Cálculo analítico do Po para o microcanal com estenose (zona da estenose). 
Q [m
3
/s] V [m/s] Re 
P/L 
[Pa/m] (Est) 
f Cf Po 
4,48E-12 0,000118 1,81E-02 180,28650 3984,743 996,1857 18,01184 
4,48E-11 0,00118 1,81E-01 1802,20386 398,3281 99,58203 18,00524 
2,24E-10 0,005899 9,04E-01 9011,90083 79,67342 19,91836 18,00700 
4,48E-10 0,011798 1,81E+00 18028,65014 39,84743 9,96186 18,01184 
6,72E-10 0,017696 2,71E+00 27044,6281 26,56657 6,64164 18,01294 
8,97E-10 0,023595 3,62E+00 36065,01377 19,92798 4,98199 18,01569 
1,79E-09 0,04719 7,23E+00 72154,26997 9,96734 2,49183 18,02175 
2,69E-09 0,070785 1,08E+01 108271,0744 6,64733 1,66183 18,02836 
3,59E-09 0,09438 1,45E+01 144405,5096 4,98702 1,24675 18,03386 
4,48E-09 0,117976 1,81E+01 180561,9835 3,99083 0,99770 18,03936 
 
Tabela 10. Cálculo analítico do Po para o microcanal com estenose (Secção de Entrada). 
Q [m
3
/s] V [m/s] Re P/L 
[Pa/m] 
Entrada 
f Cf Po 
4,48E-12 5,90E-05 0,01 83,35714 8151,824 2037,956 20,3796 
4,48E-11 5,90E-04 0,1 833,29715 814,9343 203,7336 20,3734 
2,24E-10 2,95E-03 0,5 4166,48577 162,9869 40,7467 20,3734 
4,48E-10 5,90E-03 1 8334,34255 81,5042 20,3760 20,3761 
6,72E-10 8,85E-03 1,5 12500,82832 54,3333 13,5833 20,3750 
8,97E-10 1,18E-02 2 16668,68509 40,7534 10,1883 20,3767 
1,79E-09 2,36E-02 4 33335,99918 20,3751 5,09379 20,3752 
2,69E-09 3,54E-02 6 50005,14127 13,5842 3,39606 20,3763 
3,59E-09 4,72E-02 8 66673,14086 10,1877 2,5469 20,3755 
4,48E-09 5,90E-02 10 83344,56796 8,1505 2,0376 20,3764 
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Tabela 11. Cálculo analítico do Po para o microcanal com estenose (Secção de Saída). 
Q [m
3
/s] V [m/s] Re 
P/L [Pa/m] 
Saída 
f Cf Po 
4,48E-12 5,90E-05 0,01 83,35034 8151,16 2037,79 20,3779 
4,48E-11 5,90E-04 0,1 833,29933 814,9364 203,7341 20,3734 
2,24E-10 2,95E-03 0,5 4166,49663 162,9873 40,74682 20,3734 
4,48E-10 5,90E-03 1 8334,01347 81,5011 20,37527 20,3753 
6,72E-10 8,85E-03 1,5 12500,5101 54,3319 13,58298 20,3745 
8,97E-10 1,18E-02 2 16668,02693 40,7518 10,18795 20,3759 
1,79E-09 2,36E-02 4 33336,05387 20,3752 5,093806 20,3752 
2,69E-09 3,54E-02 6 50000 13,5828 3,395707 20,3742 
3,59E-09 4,72E-02 8 66670,06733 10,1873 2,546825 20,3746 
4,48E-09 5,90E-02 10 83340,13467 8,15011 2,037527 20,3753 
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Anexo F 
Resultados obtidos através do Fluent relativos às quedas de pressão com os 
fluidos análogos ao sangue nos microcanais sem e com estenose. 
 
Tabela 12. Queda de Pressão para os fluidos análogos ao sangue no microcanal sem estenose. 
Q [m
3
/s] V [m/s] P [Pa] A1 P [Pa] A2 P [Pa] A3 P [Pa] A4 
1,5E-10 0,00197 700,994 878,938 799,708 957,08 
2E-10 0,00263 898,842 1082,018 1015,922 1192,498 
3E-10 0,00395 1279,006 1460,434 1430,21 1635,278 
3,8E-10 0,005 1574,778 1746,13 1749,57 1973,724 
5E-10 0,006579 1988,09 2141,838 2194,334 2443,064 
6,08E-10 0,008 2394,29 2525,926 2629,472 2901,736 
1E-09 0,013158 3770,404 3812,72 4100,58 4907,16 
1,5E-09 0,019737 5453,24 5374 5886,04 6950,04 
2E-09 0,026316 7133,72 6931,52 7665,36 8987,18 
2,5E-09 0,032895 8798,4 8467,68 9427,08 10997,44 
3E-09 0,039474 10449,38 9986,7 11167,52 12890,82 
4,94E-09 0,065 16759,92 15812,78 17815,34 22057,88 
6,08E-09 0,08 20442,16 19199,48 21680,46 25028,72 
1E-08 0,132 33120,12 30906,5 34990,26 38336,06 
2E-08 0,263 64842,8 60279,4 68157,2 78537 
 
Tabela 13. Queda de Pressão para os fluidos análogos ao sangue no microcanal com estenose. 
Q [m
3
/s] V [m/s] P [Pa] A1 P [Pa] A2 P [Pa] A3 P [Pa] A4 
1,5E-10 0,00197 609,433 643,2956 673,8020 738,4691 
2E-10 0,00263 788,6302 812,2696 866,3426 940,1849 
3E-10 0,00395 1138,4722 1138,6943 1240,52995 1331,6127 
3,8E-10 0,005 1411,6538 1391,7051 1531,5359 1636,1141 
4,94E-10 0,0065 1796,4349 1747,3334 1940,7133 2064,7278 
6,08E-10 0,008 2177,1095 2098,1389 2344,2291 2488,3915 
1E-09 0,013158 3474,3939 3292,7754 3715,8283 3932,2452 
1,5E-09 0,019737 5068,6502 4759,1199 5396,1064 5707,56089 
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2E-09 0,026316 6669,3292 6231,1208 7079,6523 7491,2402 
2,5E-09 0,032895 8257,9949 7692,6583 8748,7537 9263,2213 
3E-09 0,039474 9838,0325 9146,3076 10407,0502 11027,1666 
4,94E-09 0,065 15889,9477 14723,7978 16775,5999 17794,5744 
6,08E-09 0,08 19426,0543 17985,4492 20450,7325 21754,5123 
1E-08 0,132 31599,2768 21011,7437 33182,6749 35413,772 
2E-08 0,263 61999,2149 57401,1177 64932,9859 69624,9263 
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Anexo G 
Resultados obtidos nas simulações numéricas relativamente à queda de pressão, 
velocidade e viscosidade para as velocidades 0,019737 m/s e 0,263 m/s para os quatro 
fluidos análogos ao sangue nos microcanais com estenose. 
 
1% de micropartículas de 6 µm 
 
  
Figura 65. Queda de Pressão para velocidade igual a 0,019737 m/s. 
 
  
Figura 66. Variação da Velocidade para velocidade igual a 0,019737 m/s. 
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Figura 67. Variação da Viscosidade para velocidade igual a 0,019737 m/s. 
 
 
  
Figura 68. Queda de Pressão para velocidade igual a 0,263 m/s. 
 
 
 
Figura 69. Variação da Velocidade para velocidade igual a 0,263 m/s. 
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Figura 70. Variação da Viscosidade para velocidade igual a 0,263 m/s. 
 
1% de micropartículas de 10 µm 
 
  
Figura 71. Queda de Pressão para velocidade igual a 0,019737 m/s. 
 
 
 
Figura 72. Variação da Velocidade para velocidade igual a 0,019737 m/s. 
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Figura 73. Variação da Viscosidade para velocidade igual a 0,019737 m/s. 
 
  
Figura 74. Queda de Pressão para velocidade igual a 0,263 m/s. 
 
 
 
Figura 75. Variação da Velocidade para velocidade igual a 0,263 m/s. 
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Figura 76. Variação da Viscosidade para velocidade igual a 0,263 m/s. 
 
5% de micropartículas de 6 µm 
 
 
 
Figura 77. Queda de Pressão para velocidade igual a 0,019737 m/s. 
 
 
 
Figura 78. Variação da Velocidade para velocidade igual a 0,019737 m/s. 
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Figura 79. Variação da Velocidade para velocidade igual a 0,019737 m/s. 
 
 
 
Figura 80. Queda de Pressão para velocidade igual a 0,263 m/s. 
 
 
 
Figura 81. Variação da Velocidade para velocidade igual a 0,263 m/s. 
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Figura 82. Variação da Viscosidade para velocidade igual a 0,263 m/s. 
 
5% de 10 µm 
 
 
 
Figura 83. Queda de Pressão para velocidade igual a 0,019737 m/s. 
 
 
 
Figura 84. Variação da Velocidade para velocidade igual a 0,019737 m/s. 
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Figura 85. Variação da Viscosidade para velocidade igual a 0,019737 m/s. 
 
 
 
Figura 86. Queda de Pressão para velocidade igual a 0,263 m/s. 
 
 
 
Figura 87. Variação da Velocidade para velocidade igual a 0,263 m/s. 
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Figura 88. Variação da Viscosidade para velocidade igual a 0,263 m/s. 
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Anexo H 
Poster apresentado na Conferência AERC2013 (Lovaiana, Bélgica). 
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Resumo 
O sangue humano consiste numa suspensão de elementos celulares (glóbulos vermelhos, 
glóbulos brancos e plaquetas) numa matriz aquosa chamado plasma. Os elementos celulares 
abrangem cerca de 46% do seu volume total, sendo os glóbulos vermelhos o que ocupam a 
maior percentagem [1]. No entanto, os cuidados especiais associados à colheita, 
manuseamento, transporte e armazenamento do sangue tem proporcionado um amplo 
interesse por parte da comunidade científica em desenvolver fluidos reologicamente análogos 
ao sangue [2,3].  
Numa primeira fase deste trabalho, conseguiram-se fluidos bifásicos com propriedades 
reológicas análogas ao sangue por meio de estudos de reometria de corte e de sedimentação 
de partículas. Estes análogos são compostos por partículas esféricas de PMMA de 6 µm e 10 
µm de diâmetro com diferentes concentrações (1% e 5% w/w) dispersas em uma solução 
polimérica de goma de xantano. Numa segunda fase, foram fabricados microcanais com uma 
estenose através da técnica de xurografia, com o objetivo de estudar experimentalmente a 
queda de pressão dos fluidos e visualizar o escoamento dos mesmos. Com o auxílio de um 
sistema de microscopia foi possível comparar o escoamento de um fluido análogo ao sangue 
(5% de partículas com 6 µm de diâmetro) com o escoamento sanguíneo com 5% de glóbulos 
vermelhos. Finalmente foram realizadas simulações numéricas com o intuito de comparar com 
os resultados experimentais das quedas de pressão obtidos nos microcanais. 
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